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Resumen
En esta tesis se presenta el estudio de medios difusivos que contienen heterogeneidades
localizadas traslúcidas, es decir, no difusivas. La peculiaridad de los tejidos blandos de
permitir a la luz de longitud de onda dentro de una ventana entre los 600 a 1000 nanóme-
tros a penetrarlos algunos centímetros, hace a esta radiación en el infrarrojo cercano una
herramienta no invasiva con potencial uso en estudios médicos. Sin embargo, estos tejidos
no permiten la propagación de luz en este rango espectral en forma rectilínea, sino que
se presentan como difusivos, deteriorándose así la resolución espacial de las imágenes que
pueden obtenerse de ellos. De esta forma es necesario desarrollar técnicas experimentales
y estrategias de análisis de datos especícas para poder obtener información óptica de los
mismos. A lo largo de la tesis se presentará tanto un análisis topográco, con resolución en
dos dimensiones, como tomográco, el que permite una reconstrucción de todo el volumen
bajo estudio.
Es de particular interés para este trabajo la aplicación a la mamografía, dado que el
tejido mamario puede sufrir diferentes tipos de lesiones, tales como tumores o quistes. El
estudio se realiza sobre fantomas, que son émulos de tejido que imitan sus propiedades
ópticas y que contienen inclusiones que representan tumores y/o quistes, con la nalidad
principal de estudiar cómo es la inuencia de este último tipo de alteraciones, cuyas
características ópticas son no difusivas, inmersas en medios difusivos, sobre las imágenes
ópticas y el transporte de la luz en estos medios. El principal objetivo de este trabajo se
centra en la localización 3D y caracterización óptica de heterogeneidades traslúcidas en
medios turbios, y se enmarca dentro de uno de los objetivos generales del grupo de Óptica
Biomédica (IFAS-CIFICEN-UNCPBA) orientado al desarrollo de técnicas ópticas, como
es la tomografía óptica difusa, y al desarrollo de algoritmos que permitan reconstruir estos
tejidos con diferentes tipos de heterogeneidades, ya sean quistes o tumores.
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Dada la característica óptica difusiva de los tejidos blandos en general, y del mamario
en particular, el transporte de luz en ellos puede tratarse haciendo una aproximación sobre
el modelo que lo describe. La ecuación de transferencia radiativa es la descripción más
completa del transporte de radiación infrarroja en medios biológicos, pero habitualmente
es posible utilizar la aproximación difusiva, válida para la mayoría de los tejidos blandos,
para modelar el transporte de la luz en ellos. Sin embargo, esta aproximación falla en
ciertos casos, en los cuales la absorción es muy alta y/o el scattering muy bajo. Como
ejemplo se puede citar al uido cerebro-espinal, los riñones y los quistes.
A lo largo de este trabajo se evalúan medidas topográcas y tomográcas. Las primeras
permiten una localización de las inclusiones en el plano y las segundas una caracterización
más especíca, tanto del medio como de las inhomogeneidades, permitiendo no sólo una
localización 3D sino también la obtención de las propiedades de absorción y scattering,
tanto del medio huésped como de las heterogeneidades inmersas. Para el primer tipo de
medidas se utilizan, por un lado, técnicas de onda continua, empleando un láser en el in-
frarrojo cercano y una cámara CCD como detector, analizando imágenes de transmitancia
de campo completo; y por otro lado se emplean técnicas resueltas en el tiempo, con un
láser pulsado, de alta tasa de repetición y de duración de pulso de algunos picosegundos, y
un esquema de detección de conteo de fotones individuales. Este esquema es útil para dos
nes: i) estudiar las propiedades ópticas (coeciente de absorción y coeciente reducido
de scattering) que se obtienen a partir del ajuste de las curvas experimentales a la teoría,
dada por la ecuación de difusión, y ii) para estudiar las variaciones de dichas curvas tem-
porales debidas a la presencia de inhomogeneidades localizadas de características ópticas
diferenciadas.
Para realizar las medidas del tipo tomográcas se emplea un láser de picosegundos
en el infrarrojo cercano y el mismo sistema de conteo de fotones, obteniendo curvas de
distribuciones de tiempo de vuelo de los fotones que atraviesan el medio difusivo. En el caso
de la reconstrucción tomográca (es decir, la obtención de los parámetros ópticos en todo
el volumen) se emplea la aproximación difusiva, la más utilizada por la comunidad por
ser un modelo menos demandante que la ecuación de transferencia radiativa, y que ajusta
perfectamente a los tejidos biológicos tipo mamarios de ciertos espesores. Pero como dicha
aproximación no aplica a los casos poco o nada difusivos se requiere de otro ajuste cuando
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en los medios existen zonas casi transparentes. Por tal motivo se presenta una propuesta
de corrección de modelo, basada en la idea de corregir discrepancias provenientes de
utilizar un modelo que no es estrictamente correcto, en este caso la aproximación difusiva,
en todo un volumen difusivo pero con inclusiones que no cumplen dicha aproximación.
Las correcciones se obtienen basadas en la ecuación de transferencia radiativa, que es la
que describe correctamente el transporte de luz en medios biológicos, pero es de mucha
complejidad y tiene alto costo computacional. A este procedimiento se lo conoce como
error de modelo, y haciendo uso de él es posible reducir este costo.
Se propone aquí, por un lado, una evaluación de fantomas difusivos fabricados con
diferentes materiales, incorporando heterogeneidades localizadas de baja y nula difusivi-
dad, validando su uso en técnicas de onda continua (transmitancia de campo completo)
y resueltas en el tiempo (transiluminancia) empleados por el grupo de investigación en el
que se desarrolla este trabajo. Para este n, se utilizan fantomas líquidos, a base agua,
leche y tinta de impresora; fantomas sólidos a base de agua con el agregado de agarosa con
inclusiones líquidas traslúcidas, fabricadas a partir de la implementación de una técnica
de esfericación inversa de la cocina molecular, utilizada aquí por primera vez con este
n; y fantomas de resinas epoxy. Durante el desarrollo de esta tesis se evalúa la calidad y
la versatilidad de todos estos fantomas aplicados en los distintos sistemas de medición y
registro de imágenes empleados.
Por otro lado, como parte de uno de los objetivos principales de este trabajo de tesis, se
plantea la realización de medidas tomográcas que permitan no sólo detectar la ubicación
de heterogeneidades localizadas que simulan tumores y quistes en mamas, sino además el
desafío aún mayor, su caracterización óptica. Así es que se presenta una caracterización
en tres dimensiones de fantomas líquidos difusivos con dos inclusiones, una de cada tipo:
difusiva y absorbente, imitando un tumor, y no difusiva, imitando un quiste, obteniendo
la distribución en todo el volumen de estudio de las propiedades ópticas a partir de
la reconstrucción tomográca. Esto representa una validación experimental del error de
modelo, para el cual, si bien ya existen trabajos donde es empleado, se encuentra evaluado
sólo en fantomas numéricos.
Los resultados y conclusiones alcanzados demuestran la admisibilidad de la utilización
de fantomas difusivos con heterogeneidades localizadas poco y no difusivas en los sistemas
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de medida establecidos en el grupo de investigación, completando los diferentes casos
de estudio reales para la aplicación de las técnicas ópticas aquí presentadas, para su
aplicación a mamografía óptica. La principal contribución de este trabajo es una primera
comprobación experimental de la aplicabilidad del uso de la metodología de error de
modelo para sistemas de reconstrucción tomográca en tres dimensiones, estudiado para
un fantoma difusivo con heterogeneidades localizadas no difusivas.
La tesis está organizada de la siguiente manera: En el Capítulo 1 se presenta una in-
troducción indicando el interés del estudio de la propagación de luz infrarroja en medios
biológicos, y a la técnica de óptica difusa como plausible para su aplicación en el diagnós-
tico por imágenes, como complemento de otras técnicas ya estandarizadas. En el Capítulo
2 se introducen las principales teorías que describen la propagación de la radiación del
infrarrojo cercano, es decir, la ecuación de transferencia radiativa, la aproximación di-
fusiva y el método de error de modelo. En el Capítulo 3 se describen los experimentos
desarrollados para la evaluación de las técnicas empleadas, de onda continua y resueltas
en el tiempo, en experimentos topográcos y tomográcos. En el Capítulo 4 se presentan
los principales resultados y el análisis de los mismos, evaluando la aplicabilidad de éstas
técnicas sobre fantomas difusivos con inclusiones traslúcidas inmersas. Por último, en el
Capítulo 5 se dan las principales conclusiones y las propuestas de trabajo futuro.
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El desarrollo de técnicas de obtención de imágenes médicas ha sido, y continúa siendo,
fundamental tanto en el diagnóstico como en el seguimiento de tratamientos de diferentes
enfermedades y dolencias físicas. El espectro electromagnético provee una serie de diversas
herramientas ópticas para probar, manipular e interactuar con los tejidos biológicos. Las
imágenes se obtienen a partir de mediciones de diferentes interacciones físicas y del pro-
cesamiento de dichas mediciones para la adquisición de información acerca de los tejidos
de tipo estructural o funcional, según cada técnica. Entre las más desarrolladas y utiliza-
das se encuentran la tomografía por rayos X, ultrasonido, resonancia magnética nuclear
y tomografía por emisión de positrones. Estas técnicas disponen de una alta resolución
espacial y contienen información precisa de las estructuras, pero tienen la desventaja en
común de no facilitar información óptica con la que pueden caracterizarse las posibles
lesiones presentes, siendo además en algunos casos invasivas y no inocuas. [14]
Teniendo en cuenta esto, en las últimas dos décadas, el estudio de una técnica alter-
nativa, que utiliza longitud de onda del infrarrojo cercano (NIR), ha captado especial
atención por su principal ventaja de utilizar radiación inocua. El estudio de la propaga-
ción de luz de longitud de onda NIR en medios difusivos, es decir, con alto scattering,
es de gran valor debido a sus potenciales aplicaciones en imágenes de tejidos tales como
mamas, cerebro y articulaciones. Por lo tanto, resulta ser una importante herramienta
para el diagnóstico de enfermedades así como, en algunos casos, para el tratamiento de
las mismas. En este tipo de análisis, una de las técnicas que se utilizan es la tomografía
óptica difusa (DOT, Diuse Optical Tomography) que permite la reconstrucción de la
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Figura 1.1: Ventana óptica. Vogel2003 [10].
distribución espacial de las propiedades ópticas dentro de los tejidos a partir de medidas
con luz en el NIR. [310]
Basado en esto, el principal interés de la DOT radica en su capacidad para locali-
zar inhomogeneidades y su caracterización óptica, así como la obtención de información
acerca de la funcionalidad de diferentes órganos (oxigenación, vascularización, etc), com-
plementando, así, las técnicas de diagnósticos más establecidas y utilizadas [5, 1115].
Las técnicas ópticas se basan en el uso de longitudes de onda inocuas, como ya se men-
cionara, en el rango de 600 a 1000 nm, rango espectral conocido como ventana óptica o
ventana terapéutica, que se esquematiza en la Figura 1.1. En este intervalo las absorciones
de los principales componentes de los tejidos biológicos (la hemoglobina, la deoxihemo-
globina, la melanina y el agua) sumadas presentan un mínimo en el rango del espectro
electromagnético considerado, permitiendo a esta radiación penetrar los tejidos algunos
centímetros antes de ser completamente absorbida (del orden de entre 3 y 4 cm) [2,3,10],
logrando explorar un volumen considerable por debajo de la piel.
Esta propiedad de la luz NIR tiene muchas aplicaciones en el campo biomédico. Una
de sus mayores potencialidades es su aplicación al seguimiento y diagnóstico de cáncer de
mamas. En particular, Argentina, el cáncer de mama es la primera causa de muerte por
tumores en mujeres, se producen 5400 muertes por año por esta enfermedad, representando
17.8% del total de incidencia de cáncer en el país. Argentina, luego de Uruguay, es el
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país de América con la tasa de mortalidad más alta por cáncer de mama, con 20.1 y
24.3 defunciones cada 100000 mujeres respectivamente, mientras que Bolivia, Ecuador y
México tienen las tasas más bajas, con 7.6 10 y 10.5 defunciones cada 100000 mujeres
respectivamente. Las tasas de mortalidad más elevadas se dan entre los 50 años de edad,
41.6 cada 100000 mujeres, y los 80 años o más, 215.8 cada 100000 mujeres. Es el cáncer de
mayor incidencia en mujeres argentinas, con una tasa de 74 casos por cada 100000 mujeres.
Más del 75% de las mujeres que lo padecen no tienen ningún antecedente familiar de dicha
enfermedad [16].
Basada en esta potencial aplicación para la técnica en cuestión, se presenta aquí un
estudio de óptica difusa aplicada a fantomas, que son émulos de tejidos biológicos, que
permiten evaluar y caracterizar sistemas de formación de imágenes. En particular en esta
tesis se enfoca en tejido mamario, analizando cómo es la inuencia de heterogeneidades
localizadas sobre el transporte de luz y las resultantes imágenes. Son de especial interés
las posibles alteraciones tipo quistes que puedan presentarse. Tener quistes mamarios no
aumenta el riesgo de cáncer de mama, pero su presencia puede dicultar encontrar nódulos
mamarios nuevos u otros cambios que podrían requerir la evaluación de un médico. Los
quistes se originan cuando comienza a acumularse líquido dentro de las glándulas de los
senos. Los más complejos causan más preocupación, ya que hay una pequeña posibilidad
de que contengan cáncer o que aumenten su riesgo de cáncer más adelante, dependiendo
de lo que se descubra al momento de la biopsia [17].
Este tipo de alteraciones son de otras características ópticas, bien diferenciadas, res-
pecto al tejido mamario o tejido tumoral. En particular los quistes son no difusivos, no
obedeciendo la principal aproximación utilizada sobre la teoría de transporte de la luz
en tejidos biológicos, conocida como aproximación difusiva, condición que sí cumplen los
tejidos mamario y tumoral [1, 3, 6], como se indicará con más detalle en el siguiente ca-
pítulo. Es aquí donde radica el principal interés de esta tesis: se estudia esta alteración
de características ópticas bien distinguidas, que no cumplen con las condiciones de los
modelos en los que los algoritmos de ajuste y de reconstrucción están basados, haciendo
necesario uno alternativo o complementario a los ya existentes. Este tipo de lesiones no
ha tenido mayores consideraciones en DOT, y su estudio sigue siendo de interés para el
ajuste de las técnicas ópticas ya desarrolladas [12,1820].
4
Además de la aplicación en mamografía óptica, existe otro interés regional por el cual
estudiar quistes, vinculado con el parásito Echinococcus granulosus, que genera quistes
hidatídicos. Estos parásitos se encuentran en casi todos los países, siendo endémicos en
América del sur, y particularmente en Argentina, donde constituye la principal enfermedad
zoonótica, como también es el caso de algunos países de Asia y África, presentándose
además en el resto del mundo [21]. El desarrollo de drogas para tratar esta enfermedad
requiere la infección de animales, que son luego sacricados para evaluar la reducción de
los quistes debido a la acción de las drogas. Por lo tanto, es importante contar con técnicas
con la capacidad de localizar y caracterizar inhomogeneidades de este tipo, permitiendo
evaluaciones en vivo de diferentes drogas antiparasitarias, siendo de gran importancia
fantomas que emulan quistes para el desarrollo de esta técnica de formación de imágenes.
¾Por qué utilizar esta técnica sobre otras bien desarrollas y estandarizadas, como lo
son la mamografía por rayos X o ecografía mamaria? La primera, además de utilizar
radiación nociva, no puede distinguir entre los diferentes tipo de anomalías, es decir,
solo halla heterogeneidades localizadas, pero no puede determinar su naturaleza, si son
tumores benignos o malignos o quistes [22]. La segunda, tiene la principal desventaja de ser
técnico-dependiente, convirtiéndola en una metodología subjetiva, sujeta a la percepción
y experiencia de quien realiza el estudio [23].
La técnica de óptica difusa provee una herramienta versátil, que emplea radiación
inocua, de relativo bajo costo, que permite estudiar el seguimiento de tratamientos de
diferentes enfermedades. Este trabajo trata del desarrollo de fantomas difusivos con in-
clusiones traslúcidas, es decir con bajo o nulo scattering, y su estudio óptico.
Desde el punto de vista experimental se utilizan fuentes de luz tanto continuas como
pulsadas y se consideran y evalúan distintos esquemas de formación de imágenes y algo-
ritmos de reconstrucción. En particular y como objetivo más ambicioso se presenta una
reconstrucción en tres dimensiones de las propiedades ópticas de un fantoma con inclusio-
nes tanto difusivas como no difusivas, representando la situación clínica posible real más
compleja, para ser estudiada con luz NIR, de una mama con dos tipos de lesiones, tumor
y quiste.
Desde el punto de vista teórico, el agregado de zonas no difusivas al volumen bajo
estudio, no permite el uso del modelo simplicado que representa la aproximación difusiva.
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Ésta es una aproximación de la ecuación de transferencia radiativa, que es un modelo más
exacto que se desprende del balance de energía dentro del medio, de muy alta complejidad
computacional. Una reconstrucción 3D basada en esta ecuación tiene un alto costo, y no
permite obtener resultados en tiempos razonables. Para salvar este inconveniente puede
emplearse la metodología de error de modelo. Resumidamente, ella se basa en realizar
correcciones a las diferencias debidas al uso de un modelo que no es del todo correcto, por
medio del más exacto y más costoso. Una vez que el algoritmo aprende a corregir las
diferencias se puede usar el modelo más sencillo y de menos costo computacional como si
fuera el más completo.
De manera sintética, esta tesis de doctorado pretende estudiar la plausibilidad del
uso de la técnica de óptica difusa para sistemas difusivos que contienen regiones localiza-
das donde la aproximación difusiva no es válida, como lo son los quistes en mamas. La
importancia de este de estudio no radica sólo en la detección de este tipo de alteracio-
nes, sino además en el ajuste y calibración de esta técnica de diagnóstico por imágenes,
pretendiendo incluir todos los posibles casos de estudio reales, donde pueden presentarse
alteraciones de diferentes características ópticas; introduciéndose en un tipo de estudio
poco tratado [1820,2426], contribuyendo así al desarrollo de técnicas ópticas, enmarca-
do dentro del proyecto general del grupo de investigación donde se desarrolla el presente
trabajo.
A continuación se presentan los modelos que se utilizan para el transporte de la luz
en medios biológicos (Capítulo 2), las técnicas experimentales empleadas (Capítulo 3), los





En este capítulo se desarrollan la principales consideraciones teóricas para el estudio
de la propagación de la luz en medios biológicos. En especial se pretende determinar
qué se conoce como medio difusivo o turbio, la denición de las propiedades ópticas
que deben considerarse, las posibles geometrías de medición y los modelos teóricos más
utilizados para tratar con la propagación de la luz en los medios de interés. Se describe
la principal aproximación utilizada en medios biológicos, conocida como aproximación
difusiva y a modo de ejemplo, algunos modelos alternativos o complementarios, que tienen
menos restricciones sobre las condiciones que deben satisfacerse, pero cuya complejidad
matemática es mucho mayor. Se describe además la metodología de error de modelo que
es la que interesa aplicar en la reconstrucción 3D de los medios particulares que se tratan
en esta tesis.
Los medios turbios o difusivos son aquellos donde la propagación de la radiación ocurre
bajo un régimen difusivo, es decir, dominado por procesos de múltiple scattering, donde
los fotones sufren muchos eventos de scattering antes de ser detectados. Las soluciones
teóricas describen cómo la energía se propaga a través de dicho medio turbio en donde
la interacción radiación-materia puede ser modelada principalmente por los fenómenos
de absorción y scattering elástico. La interacción debida a la absorción causa que los
fotones desaparezcan, y la interacción debido al scattering deecta los fotones en nuevas
direcciones de propagación, pero la energía y, por lo tanto, la longitud de onda y la
frecuencia de los fotones dispersados permanecen iguales. El medio turbio se comporta
como un medio aleatorio, donde la amplitud y la fase de la onda de propagación uctúa
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azarosamente en el tiempo y el espacio.
Más especícamente, la absorción es un fenómeno relacionado con la excitación de
bandas de moléculas. Cuando un electrón absorbe un fotón y es llevado a un estado
excitado, la relajación al estado base puede ocurrir mediante decaimientos no radiativos
o por la emisión radiativa en otra longitud de onda. En este análisis se considera a los
fotones absorbidos como perdidos para la propagación, en el sentido que predominan los
procesos no radiativos. En cuanto al scattering, es originado por la interacción de los
fotones con las heterogeneidades estructurales locales presentes en el material que sean
de la escala de la longitud de onda propagante, conduciendo a variaciones del índice de
refracción. Esta interacción entre el fotón y una molécula produce que el fotón se mueva en
una dirección diferente, mientras que la molécula puede aumentar, mantener o disminuir
su energía.
A continuación, se introducen en forma más detallada la denición de medio turbio
y propiedades ópticas utilizadas en la descripción de la interacción de la luz con los
medios difusivos, las geometrías de medición y fuentes de radiación, el marco principal
de las teorías que describen la propagación de la luz en medios de interés biológico y la
metodología de error de modelo, empleado para este trabajo.
2.1. Denición de medio turbio
Se dice que un medio es ópticamente turbio cuando la radiación que se propaga en su
interior no lo hace de forma directa, sino que es continuamente dispersada en direcciones
diferentes a la de incidencia, dominando así el múltiple scattering. Esto se debe a que
el medio turbio se encuentra constituido por pequeños centros dispersoras de posiciones
aleatorias y, en muchos casos, variables en el tiempo.
Para la descripción de la propagación de la luz en un medio biológico deben conside-
rarse, primeramente, las siguientes características:
coeciente de absorción, que equivale a la inversa del camino libre medio entre




coeciente de scattering, que es equivalente a la inversa del camino libre medio entre
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función de fase, que describe la fracción de energía que incide en un dispersor en
una dirección y es dispersada en otra,
índice de refracción n, que se dene como la velocidad de luz en el vacío sobre la
velocidad de la luz en el medio.
El coeciente de absorción µa describe la interacción de la luz con la materia debido
a la absorción, y se dene como la potencia absorbida por unidad de volumen sobre la
potencia incidente por unidad de área, sus dimensiones se miden en unidades de distancia
inversa (cm−1 o mm−1).
Este coeciente indica la probabilidad de que la luz sea absorbida en el medio. La ab-
sorción de la luz en medios biológicos depende fuertemente de la longitud de onda, ya que
las diferentes moléculas que la componen, llamadas cromóforos, absorben en diferentes
regiones del espectro. La mayor proporción de luz absorbida es convertida a calor, pero
también cierta proporción puede ser reemitida como uorescencia o ser utilizada para
reacciones fotoquímicas. Entre 600 y 1000 nm la absorción en tejidos biológicos es rela-
tivamente baja (como se mencionó en el Capítulo 1), en la llamada ventana terapéutica
o ventana óptica, Figura 1.1 [2, 10]. Por ejemplo, el agua, componente mayoritario de los
tejidos, presenta un pico de absorción más allá de los 1100 nm, y la hemoglobina y deo-
xihemoglobina, disminuyen su absorción con el aumento de longitud de onda, presentando
una zona de baja absorción a partir de los 600 nm, resultado así una región espectral de
baja absorción, donde la luz puede penetrar los tejidos algunos centímetros.
Por su parte, la interacción debida a la dispersión se describe mediante el coeciente
de scattering µs y la función de fase de scattering p(ŝ, ŝ′). El primero está denido por la
potencia dispersada por unidad de volumen dividida por la potencia incidente por unidad
de área. La función de fase de scattering, o simplemente función de scattering, se dene
como la probabilidad de que un fotón viajando en dirección ŝ sea dispersado en un ángulo
sólido unidad en la dirección ŝ′, y tiene unidades de sr−1, como se esquematiza en la
Figura 2.1. Considerando centros dispersores isotrópicos (partículas esféricas, o partículas
no esféricas orientadas azarosamente), la función de scattering depende sólo de ángulo θ,
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Figura 2.1: Direcciones incidente ŝ y dispersada ŝ′ para un fotón sometido al scattering
del medio.
es decir, del ángulo entre la dirección ŝ y la ŝ′. Es así que puede considerarse la siguiente
normalización para la función de scattering:
∫
4π
p(ŝ, ŝ′)dΩ′ = 2π
∫ 2π
0
p(θ) sin θdθ = 1. (2.1)
Cuando la propagación de la luz está dominada por scattering múltiple, para carac-
terizar la función de scattering del medio es necesario un único número conocido como
factor de anisotropía g, denido como el promedio del coseno del ángulo de scattering:
g = 〈cos θ〉 = 2π
∫ 2π
0
cos θp(θ) sin θdθ. (2.2)
Por otro lado, la potencia total extraída por absorción o dispersión por unidad de
volumen está descripta por el coeciente de extinción µt, que se dene como
µt = µa + µs. (2.3)
Estos coecientes, µt, µa y µs, como ya fuera mencionado, se miden en unidades de
longitud inversa (mm−1 o cm−1).
De su denición, puede derivarse que el coeciente de extinción describe la atenuación
debida a ambos procesos de absorción y de dispersión. En referencia a un haz de luz
propagándose en dirección z, la fracción de potencia extraída por volumen en un elemento
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de ancho dz es µtΣdz
P (z)
Σ
, donde Σ es la sección transversal del haz y P (z) la potencia
incidente. Así, la variación de potencia atravesando el elemento de volumen es,
dP (z) = −µt(z)P (z)dz. (2.4)
Integrando esta ecuación se obtiene la ley de Beer-Lambert,







donde Pe = P (z = 0) es la potencia emitida en z = 0. La fracción de potencia emitida
P (z) es también denida como la componente balística del haz. El factor exponencial en
la ley de Beer-Lambert es el ancho óptico τ(z) del medio, que es adimensional y que para
un medio homogéneo se dene simplemente como τ(z) = µtz.
Mientras que la absorción depende de las biomoléculas que constituyen el tejido bioló-
gico, el scattering se debe a estructuras moleculares más grandes que producen variaciones
espaciales del índice de refracción. Si bien los tejidos son medios heterogéneos que no están
caracterizados por un único índice de refracción n, algunos como el tejido mamario, mues-
tran estructuras que en promedio pueden considerarse como homogéneos y, por lo tanto,
también su índice de refracción, tomando el valor promedio de sus componentes. Para los
medios considerados en este trabajo se tiene, tal como lo usa la mayoría de los autores,
que n ≈ 1.33− 1.55 [27] (dependiendo de los fantomas considerados, n = 1.33− 1.4 para
los construidos a base de agua y de n = 1.55 para aquellos fabricados con resinas).
Cuando el scattering es isótropo o cuasi-isótropo, el coeciente de anisotropía g toma
valores cercanos a 0, mientras que cuando éste toma valores cercanos a la unidad, indica
que el scattering es fuertemente dirigido hacia adelante, que es precisamente el caso de
los tejidos biológicos. Teniendo en cuenta la direccionalidad del scattering, puede denirse
un nuevo coeciente que es de particular interés denir para medios biológicos, llamado
coeciente reducido de scattering, como
µ′s = (1− g)µs. (2.6)
Un medio turbio es aquel donde el régimen de transporte de luz es difusivo. Para ello,
las condiciones que deben cumplirse son: 1) µa/µ′s . 0.01, 2) el volumen del medio turbio
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& (10l′)3, con l′ = 1/(µa + µ′s), y 3) los fotones deben viajar caminos con longitud & 4l
′,
y el número correspondiente de eventos de scattering debe ser & 4/(1− g). [3]
Esta condición se cumple en la mayoría de los tejidos biológicos, pero existen casos,
como lo son el uido cerebro-espinal, el líquido sinovial, pulmones o alteraciones que
pueden hallarse como lo son los quistes, cuyas características ópticas no cumplen con la
condiciones de los tejidos ópticamente turbios, es decir, el régimen de trasporte para estas
regiones no es difusivo. [11, 12,20,24,28,29]
Los parámetros, µa y µ′s son los de interés para este trabajo y son los que se desean
obtener para caracterizar los medios bajo estudio.
2.2. Geometrías de medición. Fuentes y detectores.
Para estudiar los medios de interés es posible utilizar diferentes geometrías de medición,
las más utilizadas se encuentran esquematizadas en la Figura 2.2. En el caso de medio
innito la fuente y el detector se encuentran inmersos en él, careciendo de condiciones
de borde o de contorno; en el medio semi-innito la fuente y el detector se colocan sobre
una cara, el único contorno de dicho medio; y por último el caso de paralelepípedo o
bloque, donde el medio se encuentra acotado por dos interfases, pudiéndose trabajar en el
esquema de reectancia, si se colocan fuente y detector de la misma cara, o en el esquema
de transmitancia, si cada uno se coloca en cada uno de los contornos que lo delimitan. La
primera geometría es el problema más sencillo de resolver, pero no tiene una aplicación
real, ya que en la práctica no es posible implementarla, considerando que ésta es una
técnica no invasiva. En la segunda, la luz entra al medio por la única cara libre, y parte es
reejada de forma difusa y colectada por la misma cara; esta geometría tiene aplicación
cuando el espesor del medio estudiado es muy grande y esta es la única forma de explorar
que se tiene, como es por ejemplo el caso de cuello o cerebro. La última geometría presenta
dos caras delimitadoras, el caso real que representa es la compresión de la mama en un
estudio tomográco. Dado al interés de esta tesis, se elige ésta última como geometría de
trabajo, empleándose en el arreglo de transmitancia.
Además de considerarse las diversas geometrías de medición, pueden utilizarse dife-
rentes tipos de fuentes y de detectores, acorde a la fuente elegida. Según los diferentes
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Figura 2.2: Geometrías de medición más utilizadas para experimentos de óptica biomédica.
esquemas de medición, los sistemas pueden ser resueltos en el tiempo (TR, Time Resol-
ved), de onda continua (CW, Continuous Wave) o resueltos en el dominio de la frecuencias
(FD, Frecuency Domain).
En la Figura 2.3 se presenta a modo representativo para el caso de geometría de
bloque los tres tipos de esquemas que pueden utilizarse, indicando la forma de la función
intensidad de entrada y la salida, luego de atravesar el medio turbio.
Figura 2.3: Medidas en transmitancia de los tres tipos de regímenes. Se indica a modo
esquemático el pulso de entrada y la salida para cada caso, así como posibles trayectorias
de los fotones en el medio.
El primero requiere una fuente de onda continua y un detector tipo cámara CCD o
medidor de potencia. Este esquema tiene la desventaja de que la información que brinda
acerca de las propiedades ópticas es acoplada, es decir, no se pueden obtener los valores de
µa y µ
′
s de manera independiente. Sin embargo, sirve para estudiar variaciones relativas
de los mismos, determinando la presencia de inhomogeneidades localizadas en los medios
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de interés, además de ser una técnica de bajo costo y de muy rápida implementación,
demostrando que puede ser utilizada para una primera localización1 [20, 30].
Para el segundo caso, se usan fuentes pulsadas, que constan de un pulso corto, típica-
mente del orden de los picosegundos. Al ingresar al medio, este pulso sufre un ensancha-
miento, del que puede extraerse información acerca de las propiedades ópticas de dicho
medio en estudio. A diferencia de las fuentes continuas, tienen la ventaja de que éstas pue-
den obtenerse de manera independiente a partir del perl temporal de la distribuciones
de tiempo de vuelo de los fotones difundidos.
En el caso trabajar en el dominio de frecuencias, el pulso de entrada se encuentra
modulado en amplitud y fase, éstas sufren un cambio y un corrimiento respectivamente,
luego de atravesar el medio turbio, de los que pueden establecerse de manera independiente
los coecientes de absorción y de scattering del medio de interés.
Pueden vincularse los tres esquemas, en particular es posible comparar el resultado de
integrar sobre el tiempo los pulsos de TR con los valores de intensidad de CW [2,20,30].
También, pueden conectarse los datos en el régimen resuelto en el tiempo con FD mediante
una transformada de Fourier para pasar al dominio de frecuencias (es usual seleccionar
amplitud y fase correspondientes a una frecuencia de 100MHz [31]).
En este trabajo se utiliza como fuente un láser pulsado en la longitud de onda de
785 nm de 50MHz de tasa de repetición y pulsos de 70ps de duración, que se emplea no
sólo para el esquema de experimentos TR, sino además en el de CW, utilizando tiempos
de integración que contiene un elevado número de pulsos, resultando equivalente al uso
de una fuente continua.
2.3. Modelos de transporte de la luz en medios bioló-
gicos
La propagación de la luz en medios biológicos puede describirse a través de dos en-
foques. El primero es mediante las ecuaciones de Maxwell, tratando el problema como
la propagación de ondas en un medio donde las propiedades dieléctricas varían punto a
punto, para lo que es necesario tener en cuenta la naturaleza estadística de esas uc-
1En el capítulo de Desarrollo Experimental, se amplía esta metodología.
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tuaciones. A pesar de que utilizar esta teoría provee una descripción completa y puede
considerarse como la fundamental, ya que incluye la totalidad de las posibles interacciones
radiación-materia, su complejidad matemática es muy elevada y, por lo tanto, su aplica-
bilidad práctica es limitada. El segundo enfoque posible es a través de la ecuación de
transferencia radiativa (RTE, Radiative Transfer Equation), que es un acercamiento heu-
rístico, que no comienza con la ecuaciones de onda, sino que se desprende de un análisis
de balance energético. Si bien carece de la rigurosidad matemática de la teoría analítica,
tiene la ventaja de ser aplicable a una gran variedad de problemas prácticos, dando re-
sultados extremadamente precisos, convirtiéndose en una descripción muy aceptada y la
más utilizada en problemas de transporte de luz en medios biológicos [3, 6].
Esta ecuación determina correctamente la propagación de la luz en los tejidos, teniendo
en cuenta la absorción y los múltiples eventos de scattering debido a las heterogeneida-
des del medio en estudio, sin embargo no posee una solución analítica para geometrías
arbitrarias, y los métodos numéricos son muy costosos computacionalmente debido al ex-
tenso número de variables involucradas. Es por esto que para resolverla suelen utilizarse
modelos aproximados que son menos demandantes.
El modelo de aproximación más usado es la aproximación difusiva (DA, Diusive
Approximation). Éste supone que la propagación de luz se vuelve isotrópica debido al
alto scattering, cuyo valor es aproximadamente dos órdenes de magnitud mayor que la
absorción. Dada esta limitación, la DA falla en describir correctamente la propagación
de la luz en regiones donde el scattering es bajo o nulo. Ejemplos de regiones de bajo
scattering en DOT son el uido cerebro-espinal, uido sinovial en articulaciones y quistes
en mamas. Para superar estas limitaciones, se han propuesto otras aproximaciones menos
restrictivas sobre la RTE.
La teoría de transporte, o teoría de transporte radiativo, fue iniciada por Shuster en
1903. La ecuación básica diferencial que la dene es llamada ecuación de transferencia
radiativa y es equivalente a la ecuación de Boltzmann, usada en la teoría cinética de los
gases y en la teoría de transporte de neutrones. Esta formulación es exible y capaz de
describir muchos fenómenos físicos, en ramas como la Astrofísica, Física de la Atmósfera,
Biología Marina y Física Biológica. [3, 6]
Para construir esta teoría, hay que denir primero las cantidades físicas básicas invo-
16 2.3. Modelos de transporte de la luz en medios biológicos
Figura 2.4: Relación entre la potencia dP y la radiancia espectral Is(r̄, ŝ, t, ν). Figura de
Martelli et al. [3].
lucradas en ella. La intensidad especíca espectral o radiancia espectral, Is(r̄, ŝ, t, ν), se
dene como la potencia promedio en la posición r̄ en el tiempo t, a través de una unidad
de área orientada en la dirección ŝ, debida a fotones en una banda de frecuencia unidad
centrada en ν, moviéndose en un ángulo sólido en torno a ŝ. Conociendo esta intensidad
especíca espectral es posible tener más información de los fotones moviéndose en el me-
dio. Con referencia a la Figura 2.4, la potencia dP en el tiempo t que uye a través de
un ángulo sólido dΩ por un elemento de área dΣ, orientada según n̂, en el punto r̄, en el
intervalo de frecuencias (ν, ν + dν) está dado por
dP = Is(r̄, ŝ, t, ν) | n̂ · ŝ | dΣdΩdν. (2.7)
La radiancia espectral está relacionada con la densidad de energía de una manera
sencilla. La energía dE que en un intervalo de tiempo dt cruza un elemento de área dΣ
orientado según ŝ por unidad de ángulo sólido y por unidad de frecuencia espectral, ocupa
un volumen dV = v dtdΣ, con v la velocidad de la luz en el medio de estudio. La densidad
de energía es
dE(r̄, ŝ, t, ν)
dV
=
Is(r̄, ŝ, t, ν)dΣdt
v dt dΣ
=
Is(r̄, ŝ, t, ν)
v
. (2.8)
Por lo tanto, la radiancia espectral es proporcional al número de fotones en el volumen
unidad con frecuencias ν en el tiempo t moviéndose en dirección ŝ.
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Si se trata con medios donde la frecuencia de radiación no cambia durante la propa-
gación, que son precisamente el tipo de medios de interés de este estudio, considerando
una radiación cuasi-monocromática, podemos usar la radiancia o intensidad especíca
I(r̄, ŝ, t), con unidades de W m−2sr−1, que se dene como la integral de Is(r̄, ŝ, t, ν) en un
rango pequeño de frecuencias.2
La tasa de uencia, o irradiancia o simplemente uencia, Φ(r̄, t), se obtiene integrando




I(r̄, ŝ, t)dΩ, (2.9)
que tiene unidades de W m−2. La cantidad u(r̄, t) = Φ(r̄, t)/v, con unidades de J m−3,
representa la densidad de energía en la posición r̄ en el tiempo t y la cantidad u(r̄, t)/hν
es la densidad fotónica. Por lo tanto, la uencia es proporcional al número de fotones en
el volumen unidad, sin importar la dirección del movimiento.3 La cantidad Φ(r̄, t)/4π, es
decir, la uencia dividida por el ángulo sólido completo, representa la radiancia promedio.





I(r̄, ŝ, t)ŝdΩ, (2.10)
que representa la cantidad y dirección de ujo neto de potencia.
Hasta aquí se ha considerado la variable t, es decir que se ha presentado la teoría
contemplando el esquema que varía con el tiempo, con fuentes pulsadas. En el caso de
onda continua, donde la radiancia, la uencia y el ujo no dependen de t, se los puede
considerar directamente como I(r̄, ŝ), Φ(r̄) y J̄(r̄).
La radiación que incide en un medio es parcialmente absorbida o dispersada. Si I(r̄, ŝ, t)
es la radiancia incidente, la fracción de potencia extraída de una fracción de elemento de
volumen de ancho dS orientado según la dirección ŝ está dado por µtI(r̄, ŝ, t)dS. De
manera similar, la fracción de potencia re-emitida en un ángulo sólido dΩ′ en torno a una
2Para medir la radiancia I(r̄, ŝ, t) se debe colocar un detector de área pequeña campo pequeño en la
posición r̄ orientado en la dirección −ŝ.
3Para medir la uencia, se necesita un detector capaz de colectar fotones con la misma eciencia en
todo el ángulo sólido.
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Figura 2.5: Esquema referencia para los términos de la RTE.
dirección ŝ′ debido a la dispersión es µsI(r̄, ŝ, t)p(ŝ, ŝ′)dSdΩ′, y la fracción de potencia
total absorbida por unidad de volumen es µaΦ(r̄, t).
Una vez denidas las cantidades importantes de la teoría de transporte, es posible
escribir la ecuación a la que se quiere llegar. La ecuación de transferencia radiativa es una
ecuación integro-diferencial que representa el balance de energía para la propagación de
la luz a través de un elemento de volumen de un medio absorbente y dispersor. Puede
obtenerse haciendo el balance de los mecanismos por los cuales la radiancia a una dada
longitud de onda, es decir, I(r̄, ŝ, t) puede aumentar o disminuir dentro de un volumen
innitesimal arbitrario del medio en estudio. En el caso más general dependiente del









p(ŝ, ŝ′)I(r̄, ŝ′, t)dΩ′ + ε(r̄, ŝ, t), (2.11)
donde v es la velocidad de la luz en el medio, ε(r̄, ŝ, t) es el término fuente, que es la
potencia emitida en el tiempo t por unidad de volumen y de ángulo sólido a lo largo de
la dirección ŝ, y dΩ′ es el elemento de ángulo sólido en la dirección ŝ′. Considerando un
elemento de volumen dV en la posición r̄, como se esquematiza en la Figura 2.5, se puede





dV dΩdt representa el cambio temporal total de energía, que se propaga
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a lo largo de ŝ en el elemento de volumen dV , en el ángulo sólido dΩ en dt. Es
proporcional a la variación temporal total del número de fotones moviéndose en dV ,
dΩ y dt.
• O · [ŝI(r̄, ŝ, t)] dV dΩdt = ŝ · [OI(r̄, ŝ, t)] dV dΩdt representa el ujo de energía neto
que se propaga a lo largo de dŝ a través del volumen dV en el ángulo dΩ en dt. El
término ŝ · [OI(r̄, ŝ, t)] es usualmente utilizado como ∂I(r̄,ŝ,t)
∂s
.
• µtI(r̄, ŝ, t)dV dΩdt representa la fracción de energía propagándose en la dirección ŝ




p(ŝ, ŝ′)I(r̄, ŝ′, t)dΩ′dV dΩdt representa la energía que viene de la dirección ŝ′
que dentro de dV , dΩ y dt es dispersada en la dirección ŝ.
• ε(r̄, ŝ, t)dV dΩdt representa la energía generada a lo largo de ŝ en dΩ y dt por fuentes
internas en dV .
En el caso de fuentes continuas, la RTE es
O · [ŝI(r̄, ŝ) + µtI(r̄, ŝ)] = µs
∫
4π
p(ŝ, ŝ′)I(r̄, ŝ′)dΩ′ + ε(r̄, ŝ). (2.12)
Cuando el scattering se considera simétrico, que es el caso de estos medios, la función de
fase p(ŝ, ŝ′) se convierte en una función que sólo depende del ángulo θ entre la dirección del
fotón incidente y su dirección una vez dispersado. Para esta función de fase, una expresión
muy aceptada es la función de Henyey-Greenstein [6], de la forma
p(ŝ, ŝ′) = p(θ) =
1− g2
4π (1 + g2 − 2g cos θ)3/2
. (2.13)
Para encontrar la solución de la ecuación 2.11, se puede seguir el método de la función
de Green, que puede utilizarse para diferentes distribuciones de fuentes y todo tipo de
condiciones de contorno. Así, la solución de cualquier situación puede construirse con una
superposición lineal de las diferentes funciones solución. Supongamos el término fuente
como una función delta de Dirac, es decir,
ε(r̄, ŝ, y) = δ3(r̄ − r̄′)δ(ŝ− ŝ′)δ(t− t′). (2.14)
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La solución dependiente de tiempo de la ecuación 2.11 representa la función de Green
de este problema. Como la fuente puede representarse como la superposición de fuentes
elementos delta de Dirac, la solución de la ecuación RTE será la superposición de las
soluciones de cada fuente.
La solución genérica a la ecuación 2.11 puede representarse como la solución inte-
gral, donde la función de Green se multiplica por la distribución real angular, espacial y
temporal de la fuente, e integrando sobre todo el dominio angular, espacial y temporal,







I(r̄, r̄′, ŝ, ŝ′, t, t′)ε(r̄′, ŝ′, t′)dV ′dΩ′dt′, (2.15)
donde I(r̄, r̄′, ŝ, ŝ′, t, t′) indica la función de Green de la ecuación 2.11, es decir su
solución cuando el término fuente es de la forma indicada en la ecuación 2.14, y donde
I(r̄, ŝ, t) es la solución del término fuente ε(r̄′, ŝ′, t′). La función de Green dependiente del
tiempo se denota también como Time Point Spread Function (TPSF).
Para el caso de onda continua, ecuación 2.12, donde el término fuente puede escribirse
como ε(r̄, ŝ) = δ3(r̄ − r̄′)δ(ŝ− ŝ′), la solución es:











I(r̄, r̄′, ŝ, ŝ′, t, t′)dt′′ =
∫ ∞
−∞
I(r̄, r̄′, ŝ, ŝ′, t, t′)dt. (2.16)
Además del dominio temporal, también puede trabajarse en el dominio de la frecuen-
cias, vinculándose ambos análisis mediante la transformada de Fourier. La versión de la
RTE en el dominio de la frecuencias es
iω
c
I(r̄, ŝ) + ŝ · ∇I(r̄, ŝ) + (µs + µa) I(r̄, ŝ) = µs
∫
V
p(ŝ · ŝ′)I(r̄, ŝ′)dŝ′ + q(r̄, ŝ), (2.17)
donde ω es la frecuencia de modulación de la señal de entrada.
En general, para el problema de tomografía óptica difusa o DOT, se toma como condi-
ción de contorno aquella que supone que ningún fotón viaja en la dirección hacia adentro
del contorno C del volumen considerado, excepto en la posición de la fuente εj contenida
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en el contorno, es decir,
I(r̄, ŝ) =
 I0(r̄, ŝ), r̄εεj, ŝ · n̂ < 00, r̄εC \ εj, ŝ · n̂ < 0 (2.18)
Si bien la RTE, ecuación 2.11, determina correctamente la propagación de la luz en
tejidos biológicos, teniendo en cuenta la absorción y los múltiples eventos de scattering
debido a las inhomogeneidades del medio en estudio, no posee una solución analítica para
geometrías arbitrarias, por lo que suelen basarse en modelos numéricos o en aproximacio-
nes teniendo en cuenta diferentes características de los medios estudiados.
2.3.1. Aproximación difusiva
La aproximación difusiva o DA es la aproximación que se realiza sobre la RTE es la
más utilizada en el problema de DOT y es válida para medios donde domina el múltiple
scattering, como es el caso de la mayoría de los tejidos blandos. La ecuación que se
emplea es de tipo parabólica diferencial-parcial y se desprende de realizar un desarrollo
en armónicos esféricos de la radiancia. En el caso más general, se utilizan dos suposiciones
simplicadoras. La primera es que la radiancia dentro del medio es casi isotrópica. La
intensidad difusa I(r̄, ŝ, t) se aproxima por los primeros dos términos de la expansión en
serie en esféricos armónicos, es decir, los términos isotrópicos y linealmente anisotrópico:






J̄(r̄, t) · ŝ. (2.19)
Esta expansión en esféricos armónicos truncada en el segundo término se llama aproxi-
mación P1. La ecuación 2.19 es una buena aproximación de la radiancia cuando los órdenes
superiores de la expansión en esféricos armónicos son despreciables, lo que es usualmente
cierto cuando el segundo término de la expansión es pequeño comparado con el primero,
es decir, 3 J̄(r̄, t) · ŝ Φ(r̄, t).
La segunda suposición que se hace es que la variación temporal del vector ujo J̄(r̄, t)





|  |J̄(r̄, t)|. (2.20)
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Esto signica que se suponen variaciones lentas del ujo.
En el caso de fuentes continuas, la aproximación difusiva es simplemente la expansión







J̄(r̄) · ŝ. (2.21)
En general, estas condiciones dadas por las ecuaciones 2.19, 2.20 y 2.21, se cumplen
cuando los fotones sufren muchos eventos de scattering, ya que este fenómeno tiende a
hacer azarosa la dirección de propagación de la luz. Por el contrario, la absorción tiende a
obstruir el régimen difusivo, ya que este proceso extingue selectivamente a los fotones con
largos caminos, consecuentemente, en los medios que son fuertemente absorbentes sólo
algunos fotones que hayan sufrido pocos eventos de scattering no serán absorbidos.
Para derivar la ecuación de difusión (DE, Diusive Equation), se integra la RTE
















p(ŝ, ŝ′)I(r̄, ŝ′, t)dΩ′ + ε(r̄, ŝ, t)
]
dΩ. (2.22)
De esta ecuación, intercambiando el orden de las derivadas e integrales y el orden de




Φ(r̄, t) +∇ · J̄(r̄, t) + µaΦ(r̄, t) =
∫
4π
ε(r̄, ŝ, t)dΩ. (2.23)
Para obtener la DE, el vector ujo debe ser expresado como función de la tasa de
uencia. Para ello se multiplica a la ecuación 2.11 por el vector ŝ y se le integra en todas
las direcciones como sigue:
















p(ŝ, ŝ′)I(r̄, ŝ′, t)dΩ′ + ε(r̄, ŝ, t)
]
ŝdΩ. (2.24)
De la ecuación 2.24 y haciendo uso de las aproximaciones 2.19 y 2.20, se obtiene la ley
de Fick













Para medios sin fuentes externas, la ley de Fick se reduce a J̄(r̄, t) = −D∇Φ(r̄, t), que
es la expresión para el ujo utilizada dentro de un medio difusivo.
La interpretación física de esta ley es que los fotones tienden a migrar hacia aquellas
regiones del medio donde la densidad fotónica es menor. Reemplazando la ecuación 2.25
















ε(r̄, ŝ, t)dΩ, (2.27)






−∇ · (D∇) + µa
]
Φ(r̄, t) = q0(r̄, t), (2.28)











= 4πε(r̄, t). (2.29)
Para un medio homogéneo, la DE se reduce a








Φ(r̄, t) = q0(r̄, t). (2.30)




ε(r̄, ŝ, t)dΩ = 4πε(r̄, t). (2.31)
La ecuación 2.28 muestra que en el régimen difusivo, la migración de los fotones está
completamente descripta por los coecientes de absorción y de scattering reducido, por lo
tanto no es necesario conocer detalladamente la función de fase, y alcanza con conocer el
factor de anisotropía g. En general, se considera que g = 0.8 para los tejidos biológicos [4,6]
ya que el scattering es principalmente dirigido hacia adelante.
Para el caso de fuentes continuas, la ecuación de continuidad toma la forma




Dado que el término µaΦ(r̄) representa la potencia total absorbida. Esta ecuación tiene
una interpretación directa, el ujo saliente por unidad de volumen es igual a la potencia
generada menos la potencia absorbida.













Φ(r̄) = q0, (2.34)
con el término fuente q0 =
∫
4π
ε(r̄, ŝ)dΩ = 4πε(r̄).
En el dominio de las frecuencias, la DE tiene la forma [19]
−∇ ·D∇Φ(r̄) + µaΦ(r̄) +
iω
c
Φ(r̄) = q0(r̄). (2.35)
Esta ecuación difusiva es sólo válida para medios donde el scattering es mucho mayor
que la absorción, lo cual es cierto para la mayoría de los tejidos biológicos en las longitudes
2. Consideraciones teóricas 25
de onda pertenecientes a la ventana terapéutica, es decir, que debe cumplirse la condición
µa ≤ 0.01µ′s [3].
2.3.1.1. Trayectoria de los fotones
En un medio difusivo, para cualquier tipo de fuente, se encuentra que la mayor pro-
babilidad de caminos de los fotones entre la fuente y el detector está connada en un
región en forma de huso o de banana [32]. Cuando el medio es homogéneo, o con inhomo-
geneidades pequeñas y localizadas, esta distribución tiene la forma del tipo gaussiana y
su forma puede observarse en la Figura 2.6. Ésta varía rápidamente cerca de la fuente y
el detector, pero es relativamente constante en el centro. Esto causa un ensanchamiento
espacialmente dependiente de la proyección de las imágenes a través del medio difusivo.
Figura 2.6: Figura de caminos más probables en un medio difusivo, (a) geometría de
reexión y (b) geometría de transmisión [7].
Aún así, el perl transversal será siempre guassiano, aunque con diferentes anchos.
De existir alguna inhomogeneidad, dependiendo de su posición, variará la cantidad de
fotones que la intercepta, pudiendo causar un ensanchamiento a la salida o borroneado
de la imagen.
2.3.2. Otros modelos para el transporte de la luz
A modo de ejemplo, se presentan en esta sección algunos de los enfoques alternativos
a la DA que que se emplean para tener en cuenta regiones o volúmenes donde ésta no
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es válida y que modelan el comportamiento de la luz en ellas [1, 11, 12, 24, 28]. Existen
diferentes modelos basados en la RTE, en métodos de Monte Carlo, en órdenes más altos
siguiendo el esquema de la aproximación difusiva, éstos permiten obtener una descripción
más exacta de la propagación de luz en los medios mencionados, brindando una solución
más precisa al problema de la DOT, contemplándose no sólo regiones con regímenes
difusivos, sino además regiones de bajo y nulo coeciente de scattering.
En muchas situaciones prácticas dichas zonas no difusivas, o de bajo coeciente de
scattering, son inclusiones embebidas en medios altamente difusivos y sus tamaños son
pequeños comparados con las dimensiones del medio donde están inmersos. Bajo estas
condiciones es posible tratar estas zonas como si fueran una perturbación en un dominio
altamente difusivo, usando el modelo de DA para reconstruir en forma aproximada la
distribución de las propiedades ópticas [12].
Existen además investigaciones realizadas usando modelos numéricos [3336], que han
sido orientadas a simular regiones de uidos cerebro-espinal y otras, como inclusiones no
difusivas tales como quistes o implantes salinos en mamas, tales como la desarrollada por
Xu entre otros [11,25,37,38].
A continuación, se presentan a modo de ejemplo algunos de los modelos que se emplean
para tratar el transporte de la luz en medios biológicos que son menos restrictivos que la
DA respecto de las condiciones que deben cumplirse, pero que son más demandantes en
cuanto a la solución (son computacionalmente más costosos).
Un ejemplo de modelo utilizado es el de Órdenes superiores de esféricos armónicos.
Dado que la aproximación en esféricos armónicos a primer orden sólo sirve para regiones
de alto scattering y absorción relativamente baja, falla en modelar el transporte de la
luz en regiones claras, como quistes, o en regiones altamente absorbentes, como pueden
ser hematomas. Una de las posibles soluciones es utilizar este desarrollo con más altos
órdenes para su correcto modelado. El desarrollo a orden tres de la DE, puede obtenerse
sin las suposiciones que deben hacerse sobre la RTE para llegar a la ecuación de difusión.
Además, dado que la ecuación de difusión a tercer orden son ecuaciones diferenciales
tipo hiperbólicas, pueden proveer soluciones más estables que las de primer orden tipo
parabólicas al problema inverso [39]. En particular, este desarrollo en órdenes mayores
soluciona los efectos de las condiciones de contorno cuando los volúmenes de exploración
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son pequeños; además, cuando la condición de la DA de µa/µ′s  1 no se satisface, la teoría
a primer orden sobrestima los efectos de absorción, y predice decaimientos mucho mayores
para la densidad fotones que en la teoría de órdenes mayores, este comportamiento se halla
tanto para medios homogéneos como para heterogéneos [40].
Las ecuaciones de tercer orden derivadas de la RTE, para el caso de onda continua, es
decir, independiente del tiempo, pueden escribirse como [39]
∇ ·D(r̄)∇Φ(1)(r̄)− µa(r̄)Φ(1)(r̄)−∇ ·D(r̄)∇Φ(2)(r̄) +
6∇ ·D(r̄)∇1Φ(3)(r̄) + 6∇ ·D(r̄)∇2Φ(4)(r̄) = −S(r̄). (2.36)
























∇ ·D(r̄)− 5µ′t(r̄)Φ(3)(r̄). (2.39)
Con,

















Donde Φ(1), Φ(2), Φ(3) y Φ(4) son las primeras cuatro componentes de la expansión en
esféricos armónicos de la radiancia, donde la primer componente Φ(1) es la densidad fotó-
nica difusa promedio µa el coeciente de absorción, µ′t = µa + µ
′
s, D = 1/µ
′
t el coeciente
de difusión, S es el término fuente.
Una variación a la aproximación de esféricos armónicos es el desarrollo en esféricos
armónicos simplicado, en donde se reduce considerablemente la complejidad de estas
ecuaciones, que si contemplan zonas donde no se cumple la DA, son complejas de resolver
computacionalmente y el número de ecuaciones crece con el orden de aproximación N
como (N + 1)2 [41]. En el caso de orden 3, la aproximación simplicada de armónicos
esféricos tiene la forma [42]

























Esta aproximación tiene algunas ventajas, además de reducir el número de ecuaciones
a resolver, evita la complejidad de las derivadas parciales mixtas, también considera co-
rrecciones de la DA, y sus soluciones pueden obtenerse con programas de ajuste estándar
de difusión. La desventaja que presentan es que cuando N →∞ no se obtiene la solución
exacta de la RTE, como si se obtiene en el caso de los esféricos armónicos.
Otra teoría utilizada en el tipo de problema tratado en esta tesis es la Teoría de
radiosidad. Radiosidad es el nombre de una técnica del área de simulaciones de imágenes
computacionales que permite denir la irradiancia sobre una supercie desde una fuente
de luz, desde un punto en otra supercie a una distancia r̄ en un ángulo θ2, como se ilustra
en la Figura 2.7. Supongamos que se desea calcular la irrandiancia sobre la supercie 2 en
el punto q, Γi2(q) debido a una fuente localizada en la supercie 1. Ésta, en una supercie




I1(o, r̂) cos(θ1) cos(θ2)
|r|2
dA1. (2.42)
Cuando se trata de una capa clara, con un coeciente de absorción µa, la expresión




I1(o, r̂) cos(θ1) cos(θ2)
|r|2
exp (−|r̄|µa) dA1 (2.43)
Para utilizar este modelo, como se desprende de la ecuación la irradiancia emergente
de la supercie 1, I1 debe ser conocida; por ello, ésta teoría suele acoplarse con otra.
Otra alternativa para superar las limitaciones de la aproximación difusiva son los
Modelos híbridos, que combinan más de una teoría para modelar el transporte de la luz
en medios biológicos. En general, estos modelos pueden aplicarse dividiendo el dominio
de estudio Ω dos subconjuntos separados Ω1 y Ω2. En cada uno se modela el transporte
de luz con diferentes propuestas, ya que en uno de ellos domina el scattering, como en la
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Figura 2.7: Representación para ilustrar la técnica de radiosidad.
mayoría de los tejidos biológicos y por lo general cumple con la aproximación difusiva, y el
otro subdominio se caracteriza por ser poco o nada difusivo. Estos modelos son acoplados
a través de una condición de contorno dada por la interfase Γ.
Se encuentran en la literatura la combinación de la aproximación difusiva en zonas
donde dispersión es alta, combinada con teoría de RTE en las regiones donde no domina
el scattering [19,44,45]. En estos trabajos los autores evalúan un sistema de reconstrucción
de DOT en simulaciones numéricas utilizando un modelo acoplando RTE-DA, simulando
medios difusivos con inclusiones de bajo coeciente de scattering de hasta dos órdenes de
magnitud menos al fondo.
Otros autores utilizan la DA en conjunto con la teoría de radiosidad [24,25], emplean-
do esta última en regiones vacías dentro de volúmenes de estudio difusivos, probándola
además en simulaciones numéricas. También, se encuentra la combinación de la DA con
órdenes mayores de esféricos armónicos [11,37,46]. Otros modelos híbridos acoplan radio-
sidad con armónicos esféricos [25,46].
Estos modelos híbridos presentan la desventaja de depender de información a priori
de estos subdominios, que debe obtenerse de otras técnicas o de información anatómica
[42,46].
2.3.3. Error de modelo
Este trabajo trata sobre la propagación de la luz NIR en medios difusivos con inho-
mogeneidades localizadas que no cumplen con las condiciones de la DA, es decir, que son
poco y nada difusivas. Aún así, es posible analizarlos utilizando la aproximación difusiva
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para modelar el transporte de la luz en todo el volumen del fantoma, pero compensan-
do los errores de utilizar dicha aproximación en lugar de modelarlo con la RTE, que es
la teoría más precisa para la descripción del transporte de luz, particularmente para las
regiones de bajo o nulo scattering [18]. Ésto es precisamente en lo que se basa el Error
de modelo, que además de ser utilizado para corregir errores en la utilización de modelos
físicos inadecuados, puede emplearse para corregir errores de discretización de contornos
físicos o de geometría [31, 47, 48]. Este método ha demostrado ser útil para su aplicación
en tomografía óptica [19,31,48].
Para estudiar este método, se aplica la aproximación Bayesiana [19] para compensar
las discrepancias de la aproximación difusiva en regiones del volumen de estudio cercanas
a fuentes o en casos de subdominios de bajo o nulo scattering. Se utiliza la RTE como
el modelo exacto de transporte de luz, y las muestras de error son construidos en base
a las predicciones de modelos difusivos (DA) y de transferencia radiativa. Puede hacerse
una breve descripción como sigue: sean x(r) los parámetros ópticos e y(r) las medidas,
vectores nitos. En DOT, el modelo de ruido aditivo en el modelo de observación tiene la
forma
y = A(x(r)) + e, (2.44)
donde A es el modelo preciso que mapea la propiedades ópticas y e el ruido. Considérese
los modelos directos de RTE y DA. En general, el parámetro x(r) es aproximado a una
base nita y la ecuación continua 2.44 es aproximada a una discreta de la forma:
y = Ah(x) + e, (2.45)
donde x es el parámetro discretizado, h > 0 el parámetro de malla que controla el
nivel de discretización, que se realiza para resolver el problema inverso. Así, si el modelo
continuo puede discretizarse en un modelo de dimensión nita, el modelo discretizado es
exacto dentro de la precisión de la medida, x 7→ Aδ(x(r)) e y = Aδ(x), con δ pequeño, el
modelo de observación será:
y = Ah(x) + (Aδ(x)− Ah(x)) + e = Ah(x) + ε(x) + e, (2.46)
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donde Ah(x) es el modelo reducido, en este caso la DA, y ε(x) el error de modelado.
Bajo este esquema de aproximación de error, las reconstrucciones de baja dimensión DA
son comparables a las de RTE. Por lo tanto es posible compensar el error de utilizar la DA
en un esquema donde la RTE debe ser utilizada por las características ópticas de regiones
presentes en el volumen de estudio.
Así, en un proceso de reconstrucción de propiedades ópticas de un volumen de estudio
con condiciones ópticas que cumplen con las condiciones de DA, y que contiene regiones
donde ésta no es válida, como es precisamente el caso real de mamas con quistes, es po-
sible utilizar la corrección de modelo en la recuperación de las propiedades ópticas, en
una reconstrucción del tipo tomográca, es decir, una reconstrucción en tres dimensiones
de las propiedades ópticas. Esto presenta la principal ventaja de reducir el costo compu-
tacional, utilizando la DA, que es una aproximación a primer orden, modelo mucho menos
demandante. En este trabajo se emplea dicha metodología de error de modelo para tratar
con este tipo de medios, como será desarrollado en los siguientes capítulos. Si bien es una
metodología ya implementada por otros autores, sólo se encuentra evaluada en fantomas
numéricos [18, 47], se testea aquí, por primera vez4, en medidas experimentales.
4Según el leal saber de la autora.




Cualquiera sea la teoría que se utilice en los algoritmos de reconstrucción empleados
para la evaluación de diferentes sistemas de medición, su desempeño debe probarse en
fantomas, cuyas propiedades ópticas son similares a las de los tejidos que representan y
que se construyen de geometría y composiciones conocidas, y son comúnmente utilizados
en el desarrollo, caracterización y calibración de los diferentes sistemas de formación de
imágenes médicas.
La construcción de fantomas para experimentos de óptica biomédica es aún un campo
que se encuentra en crecimiento y desarrollo [14,15,20,4951]. Son de especial interés para
su fabricación las propiedades ópticas, por lo que se construyen con un agente que sea
capaz de reproducir el coeciente de scattering y otro agente que reproduzca el coeciente
de absorción.
Existen diferentes materiales que pueden emplearse con el objetivo de recrear la geo-
metría y características ópticas de los tejidos blandos. En la lista que sigue se presentan
algunos de los elementos utilizados para la fabricación de dichos fantomas, con la nalidad
de emular el tejido mamario con especial atención en alteraciones tipo quistes, según el
tipo que se trate, testeados a lo largo el desarrollo de este trabajo (en los tres casos, el
agente listado como i es el utilizado como agente dispersor, el ii como agente absorbente
y el iii como elemento portador):
33
34 3.1. Consideraciones generales
1) Fantomas líquidos:
i. Leche entera, materia grasa 3%, marca Ilolay R©, o Lipovenos R©, un comple-
mento dietario de alto contenido en lípidos.
ii. Tinta negra, Tinta de impresora a chorro de tinta PowerTec R© HP Pig 4844
Black, ó tinta china marca Rotring R© o Higgings R©. La primera, por primera
vez empleada por el grupo de investigación para este n [51] y las últimas muy
utilizadas por la comunidad [14,15,49,52,53].
iii. Agua destilada.
2) Fantomas sólidos a base de agua:
i. Leche entera, materia grasa 3%, marca Ilolay R© .
ii. Tinta negra, tinta de impresora a chorro de tinta PowerTec R© HP Pig 4844
Black.
iii. Agua destilada.
iv. Agarosa D1-Max, Biodynamics SRL, que se usa como aglutinante.
3) Fantomas sólidos de resinas epoxy:
i. TiO2, > 99 % Sigma Aldrich.
ii. Tóner, utilizado en impresoras.
iii. Resina epoxy, Prodyser R© pl304. Catalizador, Prodyser R© el237.
La elección de las proporciones adecuadas dan como resultado un fantoma con propie-
dades ópticas similares a las del tejido mamario, cuyos valores reportados son del orden
de µa = 0.01mm−1 y µ
′
s = 1mm
−1 [3, 27, 54].
Los fantomas líquidos tienen la ventaja de poder variar sus propiedades ópticas durante
una medida, haciéndolos adecuados para evaluar y calibrar su composición, presentando,
además, una buena repetitividad en sus características al reproducirse las proporciones de
fabricación [7,8,51]. Sin embargo, su principal desventaja es que necesitan un contenedor,
haciéndolos poco versátiles y agregando una supercie no deseada entre el medio y la fuen-
te y entre el medio y el detector. Esta desventaja es superada por los fantomas construidos
3. Desarrollo experimental 35
con geles a base de agua, que además de no necesitar contenedor y ser versátiles para su
uso en diferentes esquemas de medidas, su proceso de fabricación es relativamente senci-
llo, presentando también una buena reproducibilidad de sus propiedades ópticas [7, 30].
No obstante, tienen un tiempo de vida corto, debido a sus componentes orgánicos, con
una duración de entre 3 a 5 días, según su conservación, en un lugar fresco o en helade-
ra. Utilizando fantomas a base de resinas epoxy, también utilizados en experimentos de
óptica biomédica [55], esta limitación ya no se presenta, pero la desventaja radica en su
construcción, que es un proceso más complejo, siendo difíciles de reproducir, impidiendo
un control los sucientemente preciso de las propiedades ópticas. Según la aplicación, es
que se elige utilizar los diferentes tipos de fantomas.
Cualquiera sea el caso, es necesario evaluar los componentes utilizados, así como esta-
blecer un protocolo de fabricación para cada tipo de fantoma.
3.1.1. Protocolos de elaboración
Según cual sea el tipo de fantoma elegido para estudiar, se establecen y se siguen
protocolos de elaboración, para asegurar la máxima repetitividad y homogeneidad.
En el caso de 1) fantomas líquidos el protocolo establecido es el siguiente:
i. Preparar una pre-dilución de tinta, generalmente de 1:1000, y colocarla en un baño
de ultrasonido por 30 minutos.
ii. Medir las cantidades de leche (o el agente dispersor elegido), agua destilada y tinta
pre-diluida.
iii. Colocar los elementos medidos en la cubeta contenedora, y revolver cuidadosamente
por algunos segundos para homogeneizar la mezcla.
El procedimiento de pre-dilución de la tinta es requerido porque el volumen de tinta
necesario es muy pequeño, generalmente del orden de 1− 2µl por litro total de fantoma.
Además, las tintas no se diluyen con facilidad en agua, haciendo necesario un proceso de
mezclado previo, para obtener una dilución homogénea para ser incorporada con facilidad
en la mezcla de fantoma deseada.
Para los 2) fantomas de agarosa el protocolo consiste de los siguientes pasos:
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i. Preparar una pre-dilución de tinta, y colocarla en un baño de ultrasonido por 30
minutos.
ii. Medir las cantidades de leche (u otro agente dispersor), agua destilada, tinta pre-
diluida y agarosa. Conservar cada componente por separado.
iii. Mezclar el agua destilada con la agarosa, revolver a temperatura ambiente hasta
que se disuelva. Luego, llevar a 90◦C, revolviendo durante el proceso. Dejar enfriar
hasta que alcance una temperatura aproximada de 60◦C.
iv. Calentar la leche hasta aproximadamente 60◦C, e integrar todos los componentes,
y colocar esta mezcla en el molde que determinará la forma del fantoma resultante.
v. Dejar en el molde a temperatura ambiente, hasta solidicar (la agarosa tiene una
temperatura de solidifación de 36◦C). Este proceso puede llevar algunas horas, de-
pendiendo del volumen total del fantoma.
En el caso de los 3) fantomas de resina el protocolo de fabricación es:
i. Pesar las cantidades de resina, catalizador, TiO2 y tóner.
ii. Colocar la resina en un baño María de 40 − 45◦C, logrando que se vuelva menos
espesa y facilitando así el mezclado con los demás componentes.
iii. Por otro lado, colocar el catalizador con el tóner en un baño ultrasónico por 1 hora.
iv. Incorporar resina y catalizador con el tóner y TiO2. Batir con la ayuda de un batidor
eléctrico de 10000rpm 1.
v. Verter cuidadosamente la mezcla en el molde de la forma deseada del fantoma nal,
y llevar al freezer por 30 minutos. Esto retarda el proceso de curado (o solidicación)
permitiendo que, de existir, las burbujas suban a la supercie.
vi. Llevar a horno a 60◦C por 6 horas, para que nalice su proceso de curado a una
temperatura homogénea.
1Se emplea un taladro con un elemento batidor especialmente construido para este n.
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Estos protocolos enumerados se siguen tanto para el caso de fantomas homogéneos,
como para la fabricación de las inclusiones y de los fantomas heterogéneos. Así, en este
trabajo se estudian:
• Fantomas líquidos homogéneos
• Fantomas líquidos heterogéneos, con inclusiones construidas en agarosa. Se emplean
cilindros de agarosa, fabricados con diferentes propiedades ópticas, de alta, baja y
nula difusividad.
• Fantomas de agarosa homogéneos.
• Fantomas de agarosa con inclusiones de agarosa e inclusiones líquidas que simulan
realisticamente quistes, fabricadas usando la técnica de esfericación inversa.
• Fantomas de resina homogéneos.
• Fantomas de resinas con heterogeneidades localizadas de resina. Las inclusiones se
construyen a partir del maquinado de bloques de resinas fabricados previamente.
En todos los casos la geometría elegida es la de bloque con el esquema de detección
de transmitancia (Figura 2.2). Como se mencionara, en el caso de fantomas líquidos es
posible tener un fantoma huésped e ir cambiando las inclusiones durante las medidas,
pudiendo variarse el número, sus posiciones y el tipo. En el caso de fantomas sólidos,
estas deben establecerse con anterioridad.
Construcción de inclusiones tipo quistes: una aplicación de la cocina molecular
Para la construcción de fantomas sólidos con inclusiones líquidas a base de agua se
empleó, por primera vez con este n [20], una técnica de la cocina molecular conocido como
esfericación inversa, mediante la cual es posible construir esferas líquidas contenidas por
una na capa de gel, siguiendo estos pasos:
(i) Primero, una solución llamada aquí S1, que será el contenido de la inclusión, es
preparada y mezclada con 1.5% en peso de lactato de calcio, de la marca comercial
Molecular R R©.
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(a) (b)
Figura 3.1: Resultado de fantoma empleado la técnica de cocina molecular, (a) ejemplo
de esferas líquidas con na capa de gel, de 7 y 11 mm de diámetro, construidas utilizando
la técnica esfericación inversa, (b)fantoma seccionado en x = 0mm, con dos inclusiones.
(ii) Se prepara un baño de agua destilada con 0.4% en peso de alginato de sodio, también
de la marca comercial Molecular R R©, lo que constituye la solución a la que se le da
el nombre S2, y se la deja descansar unos 30 minutos.
(iii) En este último paso, es donde se forman la esferas tomando el volumen deseado
de la solución S1, con la ayuda de una jeringa, e introduciéndolo de una vez en el
baño de la S2. Luego de 1 a 2 minutos, una na capa de gel transparente se forma
encapsulando a la S1, lo que constituye la inclusión que se desea obtener. Luego, se
retiran las inclusiones del baño, utilizando un colador suave.
En la Figura 3.1 (a) se muestran dos ejemplos de esferas construidas con esta técni-
ca, cuyo contenido es agua destilada. Puede observarse que es posible construirlas con
diferentes diámetros, los cuales quedan determinados por el volumen de la solución S1
elegido.
Una vez obtenidas las inclusiones, se procede a la construcción del fantoma de agarosa.
Para ello, se siguen los siguientes pasos:
(i) La mezcla de agua, leche y tinta, que da las propiedades ópticas deseadas para el
huésped es mezclada con la agarosa, siguiendo el protocolo descripto en la sección
anterior. Luego, esta solución para el huésped es volcada cuidadosamente en el molde
de la forma deseada para el fantoma hasta la profundidad a la que se desea tener la
inclusión (la aquí considerada coordenada z).
(ii) Luego de que la temperatura descienda hasta aproximadamente 45◦C, temperatura
a la cual la mezcla de agarosa se mantiene aún líquida, se colocan las inclusiones en
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las posiciones (x, y) deseadas.
(iii) Luego de unos minutos, cuando la supercie del fantoma expuesta comienza a so-
lidicar, el resto de la mezcla de agarosa se vuelca sobre el molde, dejando las
inclusiones atrapadas dentro del fantoma resultante, en las posiciones deseadas.
Una vez completado el proceso de solidicación a temperatura ambiente, el fantoma
queda listo para ser utilizado. Este proceso lleva algunas horas, dependiendo del volumen
utilizado, y puede ser acelerado colocando las muestras en una heladera.
Para constatar que las inclusiones quedan efectivamente en las posiciones deseadas, y
que preservan su forma y su tamaño, luego de las medidas, los fantomas son cortados a
la mitad de altura de la posición nominal de las inclusiones. Como ejemplo, en la Figura
3.1 (b) se muestra un fantoma con las dos inclusiones de diferentes tamaños mostradas en
la parte (a) de la misma gura. Se puede apreciar como se preserva el tamaño y la forma
esférica.
3.2. Experimentos topográcos
Para determinar si los fantomas fabricados son apropiados para su uso en experimentos
de óptica biomédica, es necesario realizar la correcta caracterización mediante diferentes
procedimientos ópticos. En esta sección se describen los experimentos topográcos que
se realizan en este trabajo, que son empleados para estimaciones en 2D o medidas punto
a punto. Se describen las metodologías llevadas adelante para su evaluación: experimen-
tos de onda continua y experimentos resueltos en el tiempo. Estos permiten una rápida
localización de las inhomogeneidades en el plano.
Se estudian fantomas difusivos con inclusiones de dos tipos: A simulando un quiste, es
decir, inhomogeneidades tráslucidas, y las tipo B simulando un tumor, cuyo coeciente
de scattering reducido tiene un valor similar al del fantoma huésped y cuyo coeciente de
absorción es mayor (de al menos el doble de valor), que imita las condiciones realistas de
un tejido sano y un tumor [27,54].
Los fantomas líquidos con inclusiones sólidas fabricados con una mezcla de Leche:Agua
Destilada:Tinta en las proporciones aproximadas 1.2 : 3 : 10−4, son colocados en una cube-
ta contenedora de vidrio de geometría bloque, de 40mm de espesor y caras de 24×24cm2.
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La inclusiones se construyen a partir de bloques de agarosa: se fabrica un bloque siguiendo
el protocolo establecido en la Sección 3.1.1, y luego con la ayuda de un sacabocado se
extrae un cilindro del bloque y se corta, resultando inclusiones cilíndricas de 10 mm de
diámetro y 10mm de altura. Debido a la naturaleza difusiva del huésped, resulta equiva-
lente utilizar un cilindro o una esfera [7]. En la Figura 3.2 se esquematiza la geometría
estudiada (el centro de coordenadas coincide con el centro geométrico del fantoma).
Figura 3.2: Esquema del fantoma.
La geometría de los fantomas sólidos es la misma de la Figura 3.2. Se construyen si-
guiendo los protocolos descriptos en la Sección 3.1.1, usando un molde de las dimensiones
14 × 14 cm2. Los fantomas a base de geles, se fabrican con las misma proporciones que
los líquidos con el agregado del gelicante agarosa en 2 % en peso, y las inclusiones líqui-
das traslucidas se construyen siguiendo la metodología descripta en la sección anterior,
mientras que las que simulan un tumor, es decir, las tipo B se construyen a partir de un
bloque de agarosa difusivo. Los fantomas de resina epoxy se construyen con inclusiones del
mismo material, extraídas por maquinado de un bloque de resina fabricado previamente.
3.2.1. Experimentos con fuente de onda continua
Las técnicas de onda continua utilizan como fuente láseres continuos y detectores de
intensidad o cámaras, y pueden emplearse los esquemas de transmisión o reexión. En
particular, en este trabajo se utiliza el arreglo experimental mostrado en la Figura 3.3.
En este esquema, el fantoma representa una mama comprimida, simulando situaciones
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Figura 3.3: Arreglo experimental utilizado en este trabajo para experimentos de onda con-
tinua, es decir, transmitancia de campo completo. (a) Esquema, (b) arreglo para fantomas
líquidos, (c) arreglo para fantomas sólidos, de agarosa y resina. MP: microposicionador.
clínicas habituales.
Cada fantoma estudiado en el esquema de transmitancia es iluminado en una de las
caras por una fuente láser y mediante la ayuda de una cámara CCD se toma la imagen
de la otra cara. La lente de la cámara forma una imagen de campo completo en la cara
de salida del fantoma sobre el arreglo de CCD. El láser es colocado en el eje óptico, es
decir, en el centro de la imagen.
Como fuente de excitación se utiliza un láser de longitud de onda de 785nm, de Becker
& Hickl GmbH, modelo BHLP-700, de potencia promedio 5 mW, que mediante una bra
óptica de 600µm de diámetro yNA = 0.39 ilumina al medio de interés, de la cara opuesta a
la cámara, sobre la linea del eje óptico (estrictamente, el láser utilizado es un láser pulsado,
de 50MHz de repetición y duración de pulso de 70ps, pero teniendo en cuenta los tiempo
de colección de la cámara, de ∼ 1 s, puede considerarse como una fuente continua). Como
sistema de detección se emplea una cámara EMCCD (Electron Multiplying Charge Coupled
Device), Andor Ixon Ultra 987, que toma imágenes con tiempos de colección de ∼ 1 s,
adquirida con una resolución de 512× 512 pixels y tamaño determinado por la geometría
42 3.2. Experimentos topográcos
de estudio, es decir, la extensión del fantoma y del campo visual de la lente. Las cámaras
EMCCD son esencialmente un sensor capaz de detectar fotones unitarios, esto se logra
por medio de una estructura de multiplicador de fotones (EM, por sus siglas en inglés), lo
que permite aumentar la sensibilidad de detección sin aumentar el tiempo de exposición.
La Figura 3.3 (b) muestra el arreglo empleado para el caso de fantomas huésped
líquidos, donde las inclusiones son colgadas de un vástago montado sobre un trasladador
bidimensional Zaber Technologies T-G-LSM200A (en la gura MP: microposicionador),
con el que es posible cambiar las posiciones de dichas inclusiones. La parte (c) de la misma
gura corresponde al caso de los fantomas sólidos, donde el fantoma es montado sobre
el trasladador con la ayuda de un soporte especialmente construido para este n, que lo
desplaza. En ambos casos, la nalidad es poder tomar imágenes variando la posiciones
de los inclusiones respecto a la posición del eje óptico, desplazándolas en x e y, sobre el
plano perpendicular al eje óptico, en pasos de 10 mm tomando un total de 25 imágenes.
En la Figura 3.4 se muestra una grilla en la que se desplaza un fantoma sólido donde
cada punto indica las diferentes posiciones del centro de cada imagen respecto al fantoma
en estudio y cada imagen tomada tiene una extensión de 63mm× 63mm (en la gura, el
recuadro violeta indica el tamaño y posición de la imagen central de esta grilla, cuyo origen
coincide con el centro del fantoma, indicado con una estrella). Para los fantomas líquidos
heterogéneos, de mayor extensión, el tamaño de la imagen resulta de 94 mm× 94 mm.
El motivo de tomar múltiples imágenes con las inhomogeneidades en diferentes locali-
zaciones se debe a la necesidad de un proceso de normalización. Este proceso se describe
en la siguiente sección, y se realiza sobre el total de 25 imágenes (este número es selec-
cionado luego de trabajar con números mayores y detectar que no existe mejoría en los
resultados).
3.2.1.1. Normalización de las imágenes
Las inhomogeneidades tienen una contribución muy sutil en la imagen, que no es
posible de detectar en un simple análisis de la misma. Es conveniente recordar en este
punto que el objetivo de la óptica biomédica en general y de esta tesis en particular es la
detección de lesiones incipientes, cuya inuencia en una simple imagen de campo completo
es (y debe ser) mínima. Si dicha inuencia fuera observable a simple vista, la lesión
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Figura 3.4: Grilla indicando las diferentes posiciones del centro de las imágenes tomadas
con la cámara EMCCD, cada punto de la grilla indicada respecto al fantoma. La estrella
indica la imagen central donde el centro geométrico del fantoma coincide con el de la
imagen, el recuadro en violeta indica el tamaño de la imagen formada para esa posición.
que la provoca sería de tal magnitud que su detección no requeriría de ninguna técnica
especial. Como ejemplo demostrativo de esta aseveración, se muestra en la Figura 3.5 dos
imágenes tomadas para diferentes fantomas, (a) homogéneo y (b) con una inhomogeneidad
tráslucida, ubicada a 10mm hacia la izquierda del eje óptico, y cuyo huésped se fabrica
con las mismas proporciones de componentes que el homogéneo. Puede observarse que,
aún teniendo una inclusión cuyas propiedades ópticas dieren notablemente del medio
huésped, en la imagen no se presentan diferencias sustancialmente apreciables.
La inuencia de inclusiones de diversas características ópticas respecto del fondo o
huésped puede hacerse evidente si se aplica un proceso de normalización adecuado. En
este trabajo se propone como tal, dividir a la imagen de un medio con inclusión por la
correspondiente de un medio homogéneo (sin inclusiones) de las mismas características
ópticas. Sin embargo, en el caso práctico real no es posible tomar la imagen del medio sin
ellas, por lo que se utiliza el método de normalización de imágenes, desarrollado por el
grupo de investigación donde se realiza esta tesis [56].
Para proceder, se toman múltiples imágenes del fantoma Ij(x, y) con las inclusiones en
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diferentes posiciones, moviéndolas en el caso del fantoma huésped líquido o desplazando el
centro geométrico del fantoma en el caso de los sólidos, donde Ij(x, y) es la intensidad del
pixel en posición (x, y) de la j-ésima imagen. Promediando todas las imágenes registradas
en las mismas condiciones, la inuencia de las inclusiones es minimizada, y es posible
utilizar este promedio como fondo de normalización, es decir, como una imagen que podría





j=1 Ij(x, y) y, la imagen resultante normalizada I
N
j (x, y) es:







De esta manera, se obtiene por un lado una imagen fondo siguiendo un procedimiento
aplicable a un sistema real, ya que en una situación clínica de estudio, no es posible quitar
las inhomogeneidades o cuerpos extraños, y por el otro lado, hacer evidente la presencia de
inclusiones, pudiendo ser localizadas en estas imágenes procesadas. A modo de ejemplo,
en la Figura 3.5 (c) se presenta la misma imagen (b) procesada según el método aquí
descripto. Puede observarse como se hace evidente la presencia de la inclusión, indicada
en ambas imágenes (b, y c) con un círculo (sobre éstas se ha aplicado un ltro para mejorar
la visualización).
Figura 3.5: Dos imágenes tomadas con la cámara CCD, (a) imagen de un fantoma de
agarosa homogéneo, (b) imagen de un fantoma de agarosa construido con las mismas com-
ponentes que el homogéneo, pero con una inclusión tipo quiste. Ambas imágenes tomadas
con un tiempo de colección de 1s. (c) Imagen b normalizada según el procedimiento aquí
descripto, haciéndose evidente la presencia de la inlcusión. El círculo identica la posición
de la inclusión.
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3.2.1.2. Contraste de las imágenes normalizadas
Con el objetivo de estudiar la presencia de heterogeneidades, y realizar un primer
análisis de sus características, absorción y scattering relativos al medio, se puede estudiar
el contraste de dichas imágenes normalizadas. Para cuanticarlo, puede tomarse el perl
P (x) de cada una, a lo largo del eje x, en la posición y donde se encuentra centrada
la inclusión, que es equivalente a la posición del contraste máximo, y puede denirse el
contraste porcentual, relativo al fondo como:
CCW (x) = [P (x)− 1]× 100. (3.2)
Este contraste se ha denido utilizando el valor 1 como referencia, ya que es el valor
de P (x) lejos de la inclusión. Cuando la imagen con inhomogeneidades es divida por la
imagen de fondo, en aquellas regiones donde dichas inhomogeneidades no tienen inuencia,
es decir, distantes de ellas, el resultado de esta división será igual a 1, ya que la intensidad
de las dos imágenes, fondo y con inclusión, será la misma.
De la misma manera, este contraste porcentual puede denirse para toda la imagen,
es decir, en todo el plano (x, y) como
CCW (x, y) = [I
N
j (x, y)− 1]× 100. (3.3)
Dicho contraste varía según las características ópticas de las inclusiones respecto a
las del huésped, pudiendo tomar valores negativos cuando éstas son más absorbentes, y
positivos cuando se trata de inclusiones tipo quistes, con menor absorción y scattering
respecto del huésped. Así, empleando la ecuación 3.3 se denen mapas (x, y) de contraste
porcentual, que se utilizan en este trabajo para estudiar las imágenes de campo completo.
Experimentos numéricos: Simulaciones de Monte Carlo
Una validación independiente de las medidas experimentales es posible si se llevan
a cabo simulaciones de Monte Carlo (MC), realizando por cada fantoma dos imágenes
simuladas: la imagen del fantoma homogéneo, es decir, sin la inclusión, y la imagen con
las inclusiones correspondientes. Esta última imagen centrada en el centro geométrico del
fantoma.
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La simulaciones de MC usan un código desarrollado en el grupo y se detalla en el tra-
bajo de Carbone et al. [56]. Para superar las limitaciones de consumo de tiempo intrínseco
de las simulaciones MC, para simulaciones de medios turbios conteniendo inhomogeneida-
des, se lleva a cabo un algoritmo muy rápido, utilizando GPU (unidad de procesamiento
gráco) en lugar de CPU (unidad central de procesamiento), y que está basado en CUDA
(Compute Unied Device Arquitecture). Debido a la capacidad de paralelización de pro-
cesos en GPU, y dependiendo de la placa gráca utilizada, los tiempos de cálculo pueden
reducirse en varios órdenes de magnitud. La GPU utilizada es una placa gráca GForce R©
8600GT Nvidia (Santa Clara, California, USA), instalada en una computadora personal
con CPU Core 2 Duo, 2.66 GHz.
El código permite trabajar con una conguración geométrica plana con heterogenei-
dades esféricas. Los haces de fotones son lanzados normalmente a la cara de entrada del
bloque de ancho s. Las inclusiones son localizadas según la geometría de construcción,
es decir de bloque, y las dimensiones y posiciones de las inhomogeneidades se detallan
en el Capítulo 4. Luego, los fotones son seguidos desde que son lanzados hasta que son
absorbidos o salen del medio en la cara opuesta del fantoma dentro del área de detección
denida. Las propiedades ópticas del huésped se toman de las medidas experimentales.
Una vez generadas ambas imágenes, de fondo y con inclusiones, se procede al mismo
análisis utilizado para las imágenes adquiridas experimentalmente [57]. Este análisis se
desarrolla para los fantomas sólidos de agarosa, como se presentará en el capítulo de
resultados.
3.2.2. Experimentos con fuentes pulsadas
Estos experimentos se basan en el estudio de la propagación de luz en medios uti-
lizando como fuente láseres pulsados, de longitud de onda perteneciente a la ventana
terapéutica. El objetivo es estudiar cómo se distribuyen los fotones temporalmente en el
medio de interés, analizando las distribuciones de tiempo de vuelo de los fotones (DTOFs,
Distributions Time Of Flight).
Las DTOFs son ajustadas siguiendo el modelo de transporte de luz que corresponda,
en particular aquí la aproximación difusiva, para obtener las propiedades ópticas de me-
dio estudiado, ecuación 3.4, según el ajuste presentado en la sección que sigue (Sección
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Figura 3.6: Arreglo para experimentos con resolución temporal.
3.2.2.1). El arreglo experimental se muestra en la Figura 3.6.
La fuente utilizada es un láser pulsado, de longitud de onda de 785nm, con frecuencia
de repetición de 50MHz y duración de pulso de 70ps, de 5mW potencia media, Becker &
Hickl GmbH, modelo BHLP-700. El láser ilumina al medio de estudio mediante una bra
óptica de 600 µm. Como se indica esquemáticamente en la Figura 3.6, se trabaja aquí
con medidas por transmitancia, iluminando una cara del fantoma y analizando la luz que
emerge de la cara opuesta.
La radiación emergente es colectada por otra bra óptica de 1/8 pulgadas (3.175mm)
de diámetro que se encuentra montada coaxialmente a la bra de excitación. La bra de
colección se halla conectada a un fotomultiplicador, Hamamatsu PCM-100, cuya interfaz
de control se muestra en la Figura 3.7 (a). Su salida eléctrica está conectada a una placa
de conteo de fotones (TCSPC, Time Correlated Single Photon Counting), Becker & Hickl
GmbH, modelo SPC 130, donde los fotones son colectados en una serie de canales con
diferentes retrasos respecto de la señal de sincronismo enviada por el láser cuando cada
pulso es emitido. En la Figura 3.7 (b) se muestra la interfaz de la placa y un ejemplo de
curva experimental adquirida. Estas son las distribuciones de tiempos de vuelo (DTOFs).
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Los parámetros de los instrumentos indicados en la Figura 3.7 (a) y (b) más relevantes
son: la ganancia del fotomultiplicador, que se selecciona en 96%, que es el valor óptimo
encontrado para este arreglo. Una ganancia excesivamente alta aumenta la probabilidades
de afterpulsing (registro cticio de luz a tiempos muy largos), por lo que se debe ser lo
sucientemente baja para que esto no suceda o sea despreciable, pero lo sucientemente
alta para tener un pulso tal que la relación señal-ruido sea buena, de al menos tres órdenes
de magnitud. El sincronismo (SYNC, la barra de la izquierda de la Figura 3.7 (b)) es un
pulso que indica el tiempo de inicio de las medidas y depende del láser utilizado, el
cross level minimiza las uctuaciones temporales, conocidas como jitter, inducidas por
uctuaciones en la amplitud del detector del pulso; los conteos CFD (constant fraction
discriminator), TAC (time amplitud converter) y ADC (amplitud to digital converter),
deben ser un orden de magnitud menor al conteo del SYNC, y deben elegirse según el
láser que se utiliza para optimizar la adquisición de pulsos. Los otros parámetros no
afectan signicativamente las medidas, y se encuentran preestablecidos en el programa.
La ganancia de la placa modica la escala temporal, pudiendo obtenerse uno o más pulsos
en la pantalla, según como se seleccione, aquí se elige en 2, lo que permite observar un
intervalo de 12.5 ns.
El proceso de medición es estadístico y, en efecto, lo que se observa no es la versión
ensanchada de cada pulso láser. Para obtener una curva experimental como la mostrada
en la Figura 3.7 (b), se requiere una gran cantidad de pulsos del láser, de acuerdo al
siguiente esquema: cuando el láser emite un pulso de luz, envía simultáneamente un pulso
eléctrico de sincronismo a la placa TCSPC. Ésta usa esa señal para disparar su reloj
interno, que es detenido cuando llega a ella una señal desde el fotomultiplicador, es decir,
cuando un fotón es detectado. Entonces el software suma 1 en el canal de tiempo que
marca el reloj y el proceso se reinicia. El resultado observado es entonces el número de
fotones acumulados en cada canal temporal luego de un gran número de pulsos. A 50MHz
y tiempos de adquisición típicos de 10 s, se emiten 108 pulsos láser por curva medida. Es
decir, el resultado es un histograma como el que se muestra en la Figura 3.7 (c), que
indica el número de fotones vs. canal temporal. Dicho histograma es lo que constituye la
DTOF correspondiente.
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(a) (b)
(c)
Figura 3.7: Interfaces grácas de las placas controladora de fotomultiplicador (a) y con-
troladora de placa de conteo de fotones (b). (c) Generación del histograma de DTOF. La
gura (c) es tomada del manual de usuario del fabricante.
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3.2.2.1. Determinación de las propiedades ópticas
Para determinar las propiedades ópticas de un fantoma homogéneo de geometría blo-
que, deben ajustarse las curvas temporales experimentales obtenidas al modelo teórico
correspondiente, para este caso, a la aproximación difusiva. Utilizando este modelo, des-
cripto en la Sección 2.3.1 y teniendo en cuenta la geometría de estudio, la expresión para
la transmitancia difusa T (s, ρ, t) por unidad de área, para un bloque de ancho s, para
distancia entre fuente y detector ρ es [58]






















es el coeciente de difusión denido con anterioridad, v = cn−1
es la velocidad de la luz en medio (con c la velocidad de luz en el vacío y n el índice
de refracción), z1,m = s(1 − 2m) − 4mze − z0, z2,m = s(1 − 2m) − (4m − 2)ze + z0 y
z0 = 1/µ
′
s. Para esta solución, se supone la condición de contorno extrapolada, es decir,
que la intensidad se supone igual a cero en dos supercies planas fuera del medio turbio a
una distancia ze = 2AD, con D el coeciente de difusión y A un coeciente polinomial que
depende del índice de refracción. Esto se logra con un número innito de fuentes imagen
a lo largo del eje z positivas (z+,m) y negativas (z−,m), además de la fuente real, ubicadas
en z+,m = 2m(s+ 2ze) + z0 y z−,m = 2m(s+ 2ze)− 2ze − z0.
Esta ecuación para la transmitancia difusa, bajo la condición de la aproximación di-
fusiva se cumple experimentalmente bajo una condición: 8
µ′s
. s, es decir que el espesor
del bloque utilizado debe ser de al menos ese valor indicado [59].
El proceso de ajuste de las curvas experimentales a la teoría requiere además de la
función instrumento del equipo de medición. Ésta puede obtenerse removiendo el fan-
toma en el arreglo experimental de la Figura 3.6, y procediendo a la adquisición de la
curva temporal. La curva tomada bajo estas condiciones representa el ensanchamiento
del pulso láser debido a todos los otros componentes, que son las bras ópticas, fotomul-
tiplicador, electrónica, etcétera, excepto el mismo fantoma. Las DTOFs medidas, junto
con las correspondiente función instrumento, son dadas como entrada en una rutina de
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Levenberg-Marquartd, implementada en Python (Rutina desarrollada en el grupo de Ópti-
ca Biomédica (IFAS-CIFICEN) [9]), que da un conjunto de valores de propiedades ópticas
que minimiza errores cuadráticos. Dado que los datos experimentales están convoluciona-
dos con la función instrumento, no son directamente comparables con la función teórica.
Esencialmente, el programa es un proceso iterativo que parte de un conjunto de valores
iniciales con los cuales se crean los datos teóricos de partida, siguiendo el modelo de la
ecuación 3.4. Estas curvas teóricas son convolucionadas con la función instrumento y los
resultados son comparados con las curvas experimentales mediante cuadrados mínimos.
La rutina de Levenberg-Marquardt decide cuales serán valores de los parámetros de ajuste
para el siguiente paso. Con estos valores, se genera una nueva función teórica que se con-
voluciona nuevamente con la función instrumento y alimenta el ciclo nuevamente. Cuando
la diferencia entre la curva generada y la experimental cae por debajo de determinado
umbral, se corta el proceso devolviendo los parámetros µa y µ′s resultantes [9].
La técnica resuelta en el tiempo requiere de un ajuste no lineal para obtener las




3.2.2.2. Experimentos de transiluminancia
Para el estudio de la variación de las distribuciones de tiempo de vuelo, es posible
realizar un experimento denominado transiluminancia, que consiste en tomar las DTOFs
en varias posiciones a lo largo de una línea o en una grilla en el plano (x, y), manteniendo
colineales las bras de fuente y de colección, utilizando el mismo arreglo experimental de
la Figura 3.6, obteniendo así perles de transiluminancia en una y dos dimensiones.
Las curvas de DTOF pueden dividirse en zonas temporales que contengan el mismo
número de fotones. En particular, si se eligen 10 zonas, la integral temporal de la curva de
DTOF en cada una de ellas se denomina decil. El objetivo de los experimentos de transilu-
minancia es, entonces, analizar las variaciones relativas de dichos deciles de las diferentes
DTOFs tomadas en diferentes posiciones (x, y) del fantoma; más particularmente aquellos
deciles que se encuentran vinculados a los parámetros ópticos de interés. En la Figura 3.8
(a) se muestra cómo es una DTOF típica para un medio turbio. Las variaciones en las
curvas están relacionadas con cambios en las propiedades ópticas, y dichas variaciones en
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Figura 3.8: Esquema de la distribución de tiempo de vuelo, mostrando (a) la construcción
de los deciles y (b) la distribución promedio más probable de los caminos seguidos por los
fotones en un medio turbio.
los perles temporales pueden asociarse con la presencia de inclusiones a lo largo de las
posiciones de escaneo.
Es un hecho bien establecido que, dado una determinada DTOF, el anco ascendente,
es decir los fotones tempranos contenidos en el primer decil (D1) (t0 6 t < t1), es más
sensible a cambios en el coeciente de scattering reducido, mientras que el comportamiento
del anco descendente, es decir los fotones tardíos pertenecientes al octavo decil (D8)
(t7 6 t < t8), están vinculados a cambios relativos al coeciente de absorción [60]. En la
Figura 3.8 (b) se encuentran remarcados las secciones de los caminos más probables de
los fotones (presentadas en la sección 2.3.1, Figura 2.6) vinculados a los deciles de interés.
También, es posible estudiar el comportamiento de la intensidad integrada normalizada
(IIN), correspondiente a integrar cada curva temporal entre t0 y t10, tomando el valor de
normalización en un punto del fantoma lejano a las inclusiones. El número de fotones en
D1, D8 y IIN, se obtiene de cada posición de escaneo, y sus cambios se analizan en los
llamados perles de transiluminancia.
El cambio porcentual de los perles de transiluminancia en una línea, a lo largo del
eje x, teniendo en cuenta tanto el D1 y el D8, como la IIN, pueden denirse a través de











donde Tx denota la DTOF tomada en la posición x, y Tlejos denota una DTOF adquiri-
da lejos de las inclusiones, donde no se tiene la inuencia de las mismas. Las variables ti y
tf son los límites de integración de la DTOF, que según cual sea el parámetro de estudio,
deben tomarse i = 0 y f = 1 para el D1, i = 7 y f = 8 para el D8 y i = 0 y f = 10 para la
IIN. De manera equivalente, es posible construir mapas (x, y) de la variación porcentual










Es importante notar aquí que la información obtenida del perl de IIN es comparable
con las medidas de contraste en onda continua, ya que se realiza un integración sobre toda
la curva temporal.
Los perles de transiluminancia se construyen punto a punto, y dependen de la variable
x en el caso de los perles en una dimensión, o de las variables (x, y) en el caso de hacer
un barrido en dos dimensiones. Así, en el primer caso se trazan curvas de la variaciones
de D1, D8 y IIN, mientras que en el segundo se elige trabajar con IIN, para estudiar este
tipo de experimento como primera localización de inclusiones con propiedades ópticas
diferentes del huésped. Si bien, estas matrices resultantes son comparables a los resultados
de imágenes tomadas con CW, los valores de contrastes no serán los mismos exactamente,
ya que no son tomadas bajo las mismas condiciones de ruido de fondo, como quedará
vislumbrado en el siguiente capítulo de resultados.
3.3. Experimentos tomográcos
Estas medidas se realizan bajo el arreglo experimental de la Figura 3.9. Siguiendo el
esquema de transmitancia, el fantoma es iluminado de una de las caras y se colecta la
luz que emerge de la cara opuesta. La fuente, detector y bras de excitación y colección
son las mismas que las utilizadas para los experimentos topográcos con fuentes pulsadas,
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descriptos en la Sección 3.2.2.
Para los experimentos tipo tomográcos, las bras de colección y detección no se
mueven colineales, sino que cada una barre un área: para la fuente se utilizan 16 posiciones,
distanciadas 10 mm, barriendo un área total de 30× 30 mm2 de la cara entrante, y para
el detector se emplean 81 posiciones, distanciadas 5 mm barriendo un área total de 40×
40 mm2 de la cara saliente. Todas las posiciones se combinan, tomando un total de 1296
pares fuente-detector.
Los datos, que son adquiridos en el régimen resuelto en el tiempo, se transforman al
dominio de las frecuencias mediante la transformada de Fourier, seleccionando la amplitud
y fase correspondientes a ω = 100MHz. Esta valor de frecuencia es típicamente utilizado
en este clase de procedimientos [18,31].
El tratamiento de las medidas experimentales se sintetiza en la Figura 3.10, en ella se
resumen los principales pasos que deben seguirse.
Para proceder con el error de modelo, se debe contar con un conjunto de muestras
obtenidas de realizar simulaciones numéricas [31, 61, 62]. Estas muestras se generan para
un medio huésped con propiedades ópticas determinadas (dadas por las medidas experi-
mentales) y se varía para cada simulación las características de las inclusiones cilíndricas.
Tomando una distribución de propiedades ópticas (PO), éstas se varían para cada simula-
ción, incluyendo valores que no cumplen con las condiciones de la aproximación difusiva.
En particular, se selecciona una distribución de Rayleigh con valor medio de 0.002 mm−1
para µa y para µs una distribución con valor medio de 0.5mm−1. Se deben generar mues-
tras aleatorias que sean factibles de aparecer en una tomografía. Como debe aplicarse
luego el error de modelo, estas simulaciones deben realizarse bajo los dos modelos de
transporte de luz en medio biológicos, DA y RTE, para poder obtener las diferencias en-
tre ambos. Para el primero se emplea la herramienta de MatLab, TOAST++ [63] y para el
segundo se utiliza el código provisto por Gao y colaboradores [64,65], ambos trabajan en
el dominio de la frecuencias. Estas muestras serán utilizadas para obtener las correcciones
de modelo, es decir, serán utilizadas para construir el vector ε(x) que representa el error
de modelado, de la ecuación 2.46 de la Sección 2.3.3.
Las simulaciones y las medidas experimentales deben, además, calibrarse. El proceso
de calibración es necesario ya que implica compatibilizar el experimento con los modelos
3. Desarrollo experimental 55
Figura 3.9: Arreglo experimental de las medidas tipo tomográcas, (a) esquema y (b)
fotografía.
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Figura 3.10: Esquema del tratamiento de datos experimentales a través de la metodología
de error de modelo.
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teóricos utilizados, y consiste en buscar coecientes numéricos que tengan en cuenta el
error sistemático producido por, por ejemplo, la alineación del sistema o ruido experimen-
tal. Para este paso, se utiliza un fantoma homogéneo de propiedades ópticas conocidas,
bajo el mismo esquema experimental de toma de datos. Adicionalmente, se requiere rea-
lizar una calibración entre los modelos de RTE y DA, para compatibilizar las cantidades
(en particular la potencia especíca) que se desarrollan en las teorías utilizadas.
La medidas experimentales deben deconvolucionarse, ya que, como se notó en la Sub-
sección 3.2.2.1 el pulso experimental es la convolución entre la función instrumento y la
función de transmitancia en el medio. Luego de ser deconvolucionadas, son llevadas al
dominio de las frecuencias mediante una transformada de Fourier, seguidas de una nor-
malización, necesaria debido a que la teoría considera potencia unitaria para la fuente y la
intensidad especíca, es decir por unidad de tiempo, por unidad de área. Por ello las me-




del detector (A) y al tiempo de adquisición (tadq), dividiendo el pulso deconvolucionado




Para proceder al error de modelo, se eligen diferentes propiedades ópticas, adecuadas
a los fantomas que se utilizan en la medidas experimentales, y se utilizan las muestras
generadas a partir del modelo de RTE y las generadas por el modelo de DA, y son calibra-
das. Si yexp es el dato y ε el error de modelo, entonces yEM = yexp − ε. Se genera el error
de modelo (EM) de las diferencias de las muestras (sobre un total de aproximadamente
500 muestras) y se construye la matriz de covariancia (COV).
Luego, se procede a la tomografía (reconstrucción tomográca, para la recuperación
de los parámetros ópticos), aplicando la corrección del modelo y utilizando el modelo DA
como modelo reducido (ecuación 2.46) para la obtención de los parámetros ópticos. El
resultado del proceso tomográco implica la obtención de una matriz tridimensional de
distribuciones de propiedades ópticas, µa y µ′s, donde las inclusiones quedan caracterizadas
y localizadas en las tres dimensiones.
El proceso de reconstrucción tomográca, que se encuentra desarrollado en Baez
2017 [31], son reconstrucciones obtenidas a partir de la aplicación del Filtro de Kalman
Extendido. Consiste en un problema de estimación de parámetro x = (µa, D) dada una
medida compleja (se trabaja en el dominio de la frecuencias) yp,j = yp,jamp + iy
p,j
fase, con
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p = 1, . . . , ns el número de fuentes y j = 1, . . . , nd el número de detectores.
De manera sintética, está fundada en la aplicación del ltro extendido de Kalman al
problema inverso. La formulación general se basa en el modelo de observación-evolución:
Sea xk ∈ <n el parámetro a estimar y yk ∈ <m, que es una observación experimental, el
modelo es
xk+1 = Mk(xk, uk) + wk wk ∼ N(O,Qk)
yk+1 = Hk(xk, uk) + rk rk ∼ N(O,Rk)
(3.7)
donde Mk es el operador evolución, Hk es el operador medida, uk una variable de
control, Qk ∈ <n×n y Rk ∈ <m×m son matrices denidas positiva, y N(a, C) es la distri-
bución con media a y matriz de covarianza C. Dado x+0 = E0, P
+
0 = E(((x−x0)T (x−x0)),
donde E(x) es la esperanza matemática, el ltro extendido de Kalman está dado por el














































|x=x∗. En cada paso,
la covarianza a priori P−k es estimada linealizando el estado de evolución y combinándola
con la estimación a posteriori P+k−1 obtenida en el último paso. La estimación predicha
x−k se obtiene evolucionando la estimación a posteriori con el operador M . En la fase de
actualización, se calcula la matriz de ganancia de Kalman Kk. Esto da cuenta de qué
tan conables son la medidas. La estimación a posteriori x+k es una actualización que
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considera ganancia de Kalman y el término de innovación (yk −H(x−k )).
Para el resolver el problema de estimación de parámetros ópticos en este contexto, se
dene
ỹ = log(ŷamp, ŷfase) (3.9)
ŷamp = (y1,1amp, . . . , y
ns,nd
amp ) ŷ
fase = (y1,1fase, . . . , y
ns,nd
fase ) (3.10)
yamp = real(ỹ) yfase = img(ỹ) (3.11)
donde amp se vincula con la amplitud de la medida compleja, y fase con la fase de
la misma.
Como en el caso de propiedades ópticas no hay evolución, se considera Mx,u = x, así
xk+1 = xk + wk (3.12)
que es un Randon Walk, es decir, que la diferencia entre pasos sigue una distribución
normal centrada en cero. Además, sea Qk = Q y Rk = R para todo k, es decir, las
covarianzas son independientes del tiempo, y H = F , donde F es el modelo, es decir
la aproximación difusiva. Finalmente se consideran todas la medidas como la única, es
decir, yk = y, ∀k. Así, puede implementarse el ltro extendido de Kalman, siguiendo los
siguientes pasos:
Calcular el Jacobiano de H+(x+k−1)
Calcular los parámetros de predicción x−k y P
−
k
Calcular los parámetros a posteriori x+k y P
+
k
Esto se repite, realizando la cantidad de iteraciones necesarias para cumplir el criterio
seleccionado, en este caso, de que el error relativo ente dos pasos sucesivos sea menor a
2 %.
En el siguiente capítulo de Resultados y discusiones se presentan los principales re-
sultados obtenidos para los diferentes tipo de fantomas difusivos estudiados, líquidos y
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sólidos, con inclusiones de características no difusivas, analizado la plausibilidad de su
utilización en experimentos de óptica biomédica.
Capítulo 4
Resultados y discusiones
En este capítulo se presentan los resultados más relevantes alcanzados durante el
desarrollo de esta tesis. En la primera sección de Generalidades se introduce un estudio
completo de los materiales de fabricación de los fantomas, estableciendo protocolos de
elaboración. También, se muestra la calibración realizada de propiedades ópticas con los
componentes. Se pretende determinar si los agentes utilizados son adecuados para este
tipo de medidas experimentales. En la sección de Medidas Topográcas se ponen a prueba
los diferentes esquemas experimentales ya establecidos por el grupo de investigación donde
se desarrolla esta tesis, para determinar la aplicabilidad de dichas técnicas en fantomas
difusivos con heterogeneidades traslúcidas inmersas. La nalidad es evaluar experimentos
de localización en el plano con imágenes de transmitancia de campo completo (con fuente
de onda continua) y estudio de transiluminancia (con fuente resuelta en el tiempo). Por
último, en la sección de Medidas Tomográcas se presenta la reconstrucción 3D de dos
fantomas, ambos con un medio huésped difusivo, el primero con un inclusión difusiva y el
segundo con una de cada tipo, imitando la situación real de una mama con dos tipos de
lesiones: un tumor y un quiste. Primeramente se recuperan los valores de las propiedades
ópticas bajo el modelo de aproximación difusiva, y luego empleando la metodología de
error de modelo, para determinar la calidad de la reconstrucción 3D.
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4.1. Generalidades de los fantomas
Para calibrar las propiedades ópticas en función de los componentes utilizados, se
trabaja en primera instancia con fantomas homogéneos líquidos difusivos. Con tal n se
analiza, por un lado, cómo varía el coeciente de absorción µa en función de la proporción
del agente absorbente, y por el otro, como varía el coeciente de scattering reducido µ
′
s
en función de la proporción del agente dispersor.
Para el primero, se evalúa el uso de diferentes tipos de tinta: dos marcas de tinta
china, Rotring R© y Higgings R©, que son las comúnmente utilizadas por la comunidad
cientíca para la fabricación de fantomas para experimentos de óptica biomédica [14, 15,
49,52,53,66], y una tinta de impresora a chorro de tinta, Powertec R© HP PIG 4844 black,
por primera vez utilizada para este n [51]. Como primer paso para determinar si son
apropiadas para ser empleadas como agente absorbente en fantomas, se analiza el espectro
de absorción, mostrado en la Figura 4.1, obtenido a partir del uso de un espectrofotómetro
de doble haz, Shimadzu UV-18001. Puede observarse que las tintas absorben de manera
muy similar, siendo adecuadas para su uso en las longitudes de onda de interés para este
trabajo. Aquí en particular se utiliza 785nm, las tres tintas presentan la misma absorción
en esa longitud de onda.
Para trabajar con ellas es necesario realizar una pre-dilución, ya que como fuera men-
cionado con anterioridad, el volumen de tinta requerido es muy pequeño, generalmente
del orden de 1 − 2µl por litro total de fantoma, y las tintas no son fácilmente diluidas
en agua, requiriendo un proceso de mezclado y sonicado previo. Por lo tanto, es preciso
no solamente calibrar las propiedades ópticas en función del agregado de las mismas, sino
que además debe estudiarse la estabilidad en el tiempo de estas pre-diluciones.
Adicionalmente se muestra una evaluación preliminar del uso de nanopartículas me-
tálicas, en particular nanorods de oro, como agente absorbente. Éstas presentan un pico
alto de absorción en la región de IR de interés y están comenzando a ser estudiadas como
agente de contraste exógeno, por su biocompatibilidad como marcadores en imágenes óp-
ticas, en particular por su pico de absorción [6769]. En la Figura 4.1 se muestra, junto
con el de las tintas, como es el espectro de absorción de estas partículas. De la gráca
1Cedido por el grupo de Físico-química Ambiental (IFAS-CIFICEN).
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se desprende que las tres tintas presentan una absorción similar, que decrece lentamente
con la longitud de onda, mientras que los nanorods, por su parte, muestran un pico acen-
tuado alrededor de los 780 nm y otra pico menor en 500 nm, característicos del plasmón
supercial de oro. Cabe hacer la aclaración que la escala es logarítmica, y que las concen-
traciones estudiadas no son directamente comparables, ya que si bien se puede estimar el
número de nanoparticulas se encuentran suspendidas en solución (información otorgada
por el fabricante), no es posible compararla con la concentración de moléculas de tinta.
Figura 4.1: Espectro de absorción de los cuatro absorbentes presentados.
4.1.1. Variación de coeciente de absorción. Estudio de estabili-
dad de las tintas.
Para estudiar la variación del coeciente de absorción en función de la proporción de
tinta, se utiliza una dilución de cada una sobre una fantoma base líquido, de composición
3 : 1.2 de agua:leche. El estudio consiste en analizar cómo cambia µa en relación a la
concentración de tinta, indicada como volumen de tinta sobre volumen total del fantoma.
Dado que las pre-diluciones de tinta son generalmente preparadas y luego almacenadas
para su uso en diferentes experimentos es imprescindible, además de una calibración como
la mencionada, un estudio de la estabilidad de dicha pre-dilución para determinar la
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repetitividad de las propiedades ópticas de los fantomas fabricados con ella. Así, en este
trabajo se realiza un análisis para determinar la opción de tinta más adecuada para ser
utilizada en experimentos de óptica biomédica.
Se procede de la siguiente manera: en el día 0 se preparan las tres pre-diluciones,
mezclando cada tinta con agua destilada, en las siguientes proporciones: 1 : 1000 para la
tinta Rotring R© , y diluciones de 3 : 1000 para la Higgins R© y Powertec R© . La diluciones
dieren con el objeto de obtener valores aproximadamente iguales de µa para el mismo
volumen adicional de cada pre-dilución en el fantoma, para las mismas proporciones de
las otras dos componentes, agua y leche por ejemplo.
Las pre-diluciones se preparan en botellas plásticas, que previamente se limpian con
agua destilada y se secan cuidadosamente. Luego de seleccionar los volúmenes correspon-
dientes, las botellas contenedoras son sumergidas en un baño ultrasónico por 30 minutos.
Para estudiar la estabilidad en el tiempo de almacenamiento, las mismas pre-diluciones
son utilizadas a lo largo de 2 meses, realizando el batido ultrasónico cada día de medi-
da para evitar o disminuir la aglutinación, si ella existiera. Durante todo el proceso de
medición, la temperatura ambiente del laboratorio se mantiene entre 22◦C y 25◦C.
Cada conjunto de medidas consiste de los siguientes tres pasos: (1) preparar la mezcla
de agua destilada y leche, nueva para cada día de medida, (2) obtener las propiedades
ópticas sin agregado de tinta y, (3) obtener las nuevas propiedades ópticas después de
agregar un volumen constante de la pre-dilución de tinta. La proporción agregada en
cada paso es de Vtinta−pre−diluida = 2.5ml por litro de fantoma.
Este volumen corresponde a un agregado total de tinta sin diluir de 1µl y 3µl de Rotring
y de las otras dos respectivamente, por litro de mezcla total. Este paso es repetido hasta
que el µa alcanza un valor aproximado de 0.02 mm−1, que es dos veces el valor típico del
tejido mamario sano [6]. Las distribuciones de tiempos de vuelo (DTOFs) correspondientes
a cada concentración son medidas 3 veces, y los resultados son promediados. Todo el
protocolo se repite en diferentes días a lo largo de un periodo total de 60 días, para las
tres tintas analizadas. Al realizar este tipo de medidas se espera un incremento lineal
en el coeciente de absorción, y nula o despreciable variación del coeciente reducido de
scattering con el aumento de la proporción de tinta.
Todas las medidas se llevan a cabo en la geometría de bloque en transmitancia, utili-
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Figura 4.2: Grácos de µa vs. concentración de tinta volumen/volumen, (a)Rotring R©,
(b) Higgins R©, (c) Powertec R©. Finalmente, comparación entre las tres tintas (d), para
la concentración de tinta nula (símbolos vacíos), y para la mayor concentración de tinta
(símbolos rellenos).
zando una cubeta contenedora de vidrio de 24 × 24 cm2 de lado y de 40 mm de espesor,
con el sistema de medición de la Figura 3.6 y siguiendo el esquema de ajuste de las curvas
de distribuciones de tiempos de vuelo, desarrollado en la Sección 3.2.2.1.
En la Figura 4.2 pueden observarse los resultados de los ajustes de las diferentes
medidas tomadas. Como se espera µa presenta un incremento lineal con el volumen de
tinta (el volumen de la tinta sin diluir), en los tres casos. Las dos tintas chinas utilizadas,
Figura 4.2 (a) y (b), muestran una disminución en la pendiente a lo largo del tiempo total
del estudio, mientras que este decrecimiento no se percibe en la tinta de impresora, Figura
4.2 (c). Para comparar dicha disminución, se muestra en la Figura 4.2 (d) la variación del
valor de µa a lo largo de los días para las tres tintas: para el fantoma sin tinta (símbolos
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Figura 4.3: Fondos de las botellas plásticas donde son preparadas y almacenadas las
diluciones de tinta, al cabo de los 60 días del estudio.
vacíos) y para una proporción de tinta que da como resultado para el día 0 el valor
típico de absorción del tejido sano (símbolos rellenos). Puede apreciarse como dicho valor
disminuye hasta el 20 % para el caso de las tintas chinas utilizadas, mientras que para la
tinta de impresora se mantiene constante.
Considerando la Figura 4.3 y suponiendo que las partículas absorbentes están distri-
buidas homogéneamente en la pre-dilución de tinta, y que la evaporación es despreciable,
puede establecerse que el número de partículas absorbentes por unidad de volumen en
la suspensión decrece con el tiempo de almacenado, debido a las partículas sedimentadas
pegadas en el fondo de los contenedores. Esta conclusión también se sustancia con los
valores de la Tabla 4.1, donde se presentan las pendientes correspondientes al primer y
último día de estudio, obtenidas del ajuste lineal de las grácas (a), (b) y (c) de la Figura
4.2.
Día Rotring R© Higgings R© Powertec R©
0 5.58± 0.06 2.68± 0.03 1.98± 0.02
60 4.73± 0.04 2.21± 0.02 1.99± 0.02
Tabla 4.1: Tabla con los valores de las pendientes de las grácas de µa vs. concentración
de tinta, para las tres tintas estudiadas, día 0 y día 60.
Dada la estabilidad en el tiempo presentada en las diluciones de tinta de impresora,
puede armarse que este tipo de tinta es más apropiado para ser utilizada en experimentos
en fantomas de uso para óptica biomédica. Por lo tanto, adicionalmente, resulta de interés
estudiar desde las mismas curvas de DTOF el coeciente de scattering reducido. La Figura
4.4 muestra µ
′
s en función de µa para los diferentes experimentos llevados a cabo en
diferentes días dentro del período de estudio de dos meses. En lugar de presentarlo en
función de la concentración de tinta, resulta interesante hacerlo así, ya que se evita los
errores de concentración de absorbentes y puede verse si afecta o no al coeciente de
4. Resultados y discusiones 67
Figura 4.4: Coeciente de scattering reducido vs. µa de tinta HP, en los diferentes días de
estudio.
scattering reducido (cabe hacer la aclaración de que esto no implica una dependencia
entre ambos coecientes). Como se espera, dicho coeciente no depende de la variación
de concentración de absorbentes. Aún siendo que la leche proviene del mismo fabricante,
puede provenir de diferentes partidas, es por ello que la gráca de la Figura 4.4 se encuentra
normalizada a su máximo, para evitar las pequeñas diferencias en los valores iniciales de




−1, comparable e incluso menor a los errores de estimación de las propiedades
ópticas utilizada en este trabajo (los errores típicos de estimación de las propiedades
ópticas son de 5 al 10 %). Por lo tanto, el agregado de la tinta Powertec R© no altera
signicativamente al µ
′
s. Este resultado es importante para destacar, ya que generalmente
se desea manipular de a un coeciente a la vez, y las tintas más utilizadas por la comunidad
suelen presentar un decaimiento de µ′s con el aumento de la proporción [20,60].
Luego de este estudio de calibración, se elige utilizar tinta de impresora a chorro de
tinta, Powertec R© fabricada para impresoras HP, dado que presenta mayor estabilidad en
tiempo y repetitividad en la propiedades ópticas que las otras dos tintas estudiadas [20],
siendo así de mayor conabilidad.
De manera similar, puede estudiarse cómo es la variación del coeciente de absorción
vs. otro agente absorbente, como son las nanopartículas de oro, cuya absorción es adecua-
da para la longitud de onda empleada. Ésta calibración se lleva adelante como una prueba
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preliminar de este agente, que está comenzando a ser evaluado como agente de contraste
exógeno [6769]. También, sirve como evaluación experimental adicional del sistema de
determinación de propiedades ópticas de medios turbios. Procediendo de manera equi-
valente, se parte de un fantoma homogéneo fabricado con las proporciones de 3 : 1.2 de
agua:leche, y se agrega pequeños volúmenes de nanorods, que se encuentran en suspensión
en agua. Luego de realizar el proceso de ajuste de las curvas experimentales a la teoría,
se construyen las curvas de calibración de µa y µ′s vs. proporción de nanorods, medidas
en µl/l de total de fantoma, presentadas en la Figura 4.5. Puede observarse en la gráca
(a) un crecimiento lineal del coeciente de absorción con la cantidad de partículas, y en
el caso (b) una variación despreciable para el coeciente de scattering reducido, con una
dispersión menor al 1.6 %. Si bien estos resultados son muy buenos y presentan el compor-
tamiento esperado, se muestran aquí a modo de primera evaluación y como otro agente
de prueba para el sistema de medición y determinación de propiedades ópticas. Se elige
para trabajar la tinta Powertec R©, porque además de obtenerse resultados equivalentes
que con estas nanopartículas, es la opción de bajo costo y de fácil comercialización.
Figura 4.5: Coecientes (a) µa y (b) µ′s vs. proporción volumen de solución de nanorods
en volumen total de fantoma.
4.1.2. Variación del coeciente de scattering reducido
Por otro lado, para estudiar la variación del coeciente de scattering reducido en fun-
ción de la proporción de agente dispersor, se procede de manera equivalente. Para el estu-
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dio del agente dispersor, se utiliza leche entera 3% de grasa tipo larga vida, de una marca
comercial Argentina Ilolay R©. Además, se emplea a modo comparativo el Lipovenos R©,
que es un suplemento alimentario similar al Intralipid R©, el agente más usado para la
fabricación de fantomas ópticos [5,49,53,66]. Dado que el Intralipid R© no se comercializa
en Argentina, se utiliza aquí la alternativa del Lipovenos R©. En general, el uso de estos
agentes está justicado por su control en la elaboración y, por tanto, en su repetitividad.
Aquí se testea el uso de leche como alternativa de bajo costo, estudiando su linealidad
respecto a concentración y propiedades ópticas y la reproducibilidad de las mismas, para
ser utilizado como el agente dispersor en los fantomas empleados para el desarrollo de
este trabajo.
Partiendo de un fantoma de agua y leche o Lipovenos R©, se aumenta la proporción del
segundo componente, y se estudia como varían las propiedades ópticas de los fantomas.
En la Figura 4.6 se muestran estos valores para fantomas elaborados con leche y con
Lipovenos R©. Puede observase en los grácos (a) y (b) que con el aumento de la proporción
del agente dispersor, el coeciente de scattering reducido aumenta linealmente. Los valores
resultantes de los ajuste lineales, se encuentran indicados en cada sub-gura, las pendientes
tienen errores menores al 3 % indicando una buena correlación lineal. La ordenada al
origen es 0 o muy próxima, en ambos casos, lo que es de esperar, aunque si bien no
coincide en el segundo caso es de recordar que el modelo de ajuste de las DTOFs es el de
aproximación difusiva, y los bajo contenidos de agente dispersor en el fantoma harán que
esta aproximación deje de ser válida.
También, puede observarse de los mismos grácos de la Figura 4.6 , que el coeciente
de absorción no se ve afectado signicativamente por la concentración de ninguno de
los dos en cada caso particular. Este es el comportamiento esperado con el aumento de
contenido de leche o Lipovenos R©.
Además de la curva de calibración en función del contenido de agente dispersor, se
estudia como es la estabilidad de los fantomas fabricados con leche y tinta y Lipovenos R©
y tinta, como se muestra Figura 4.6, parte (c). Se emplea en cada caso, la misma cantidad
de agua y agente dispersor, y se trabaja con dos fantomas de cada uno, uno sin tinta
y el otro con una cantidad de tinta que reproduce las propiedades ópticas del tejido
sano [27, 54]. Como se observa, todos mantienen los valores de µ
′
s dentro de un 5 %, que
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(a) (b)
(c) (d)
Figura 4.6: Propiedades ópticas de (a) fantomas con leche en función de la proporción de
leche en agua, (b) de lipovenos en función de la cantidad en agua, y (c) y (d) estudio de
estabilidad de las propiedades ópticas en función de los días de almacenamiento.
4. Resultados y discusiones 71
se encuentra dentro del error típico de estimación.
Teniendo en cuenta este estudio, puede determinarse que cualquiera de los dos compo-
nentes es adecuado para su uso en experimentos de óptica biomédica. Se opta por la opción
de leche entera tipo larga vida, que es de menor costo y más comúnmente comercializada.
4.1.3. Fantomas sólidos homogéneos, comparación
Además de los fantomas líquidos, también se estudian los fantomas sólidos, por un lado
los construidos a base de agua, es decir, los que se construyen con los mismos componentes
de los líquidos con el agregado de agarosa como solidicante, y los sólidos a base de resinas
epoxy. Se realiza un análisis con el objeto de comparar los principales requerimientos a la
hora de construir los fantomas, es decir, la reproducibilidad en las propiedades ópticas, la
versatilidad, la homogeneidad y la linealidad de las propiedades ópticas con la proporción
de los diferentes agentes. Para fabricarlos, se sigue el protocolo descripto en la Sección
3.1.1.
En la Figura 4.7 se presentan las grácas de propiedades ópticas vs. componentes para
los fantomas sólidos. Las partes (a) y (b) corresponden a los fantomas de agarosa, puede
apreciarse un crecimiento lineal del µa con el aumento de la proporción de tinta, mientras
que µ′s toma valores que uctúan hasta en un 30%. Por el otro lado, la variación del
agente dispersor (gráco (b)), muestra un crecimiento lineal del coeciente de scattering
reducido, a menos de un punto. Si bien este puede atribuirse a errores en la adquisición
de las DTOFs, también puede ser causa del proceso de solidicación del fantoma. El
coeciente de absorción en esta prueba presenta uctuaciones, también atribuibles al
proceso de fabricación.
Las partes (c) y (d) de la Figura 4.7 corresponden al estudio realizado sobre los fan-
tomas elaborados a base de resinas epoxy. En el caso de variación de tóner, es decir, de
agente absorbente, el coeciente de absorción varía casi linealmente, pero el coeciente
de scattering reducido toma valores dispersados entre 0.63 − 0.84mm−1, y para la varia-
ción de agente dispersor, es decir, contenido de TiO2 puede observarse que ninguno de
los dos coecientes presenta alguna tendencia clara. Este tipo de fantomas es muy difícil
de construir, ya que las resinas presentan alta viscosidad, y volúmenes mayores de los
componentes dicultan el proceso de mezclado y fraguado. Durante el proceso de curado,
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tanto el tóner como el TiO2 tienden a asentarse en la parte inferior de recipiente contene-
dor. Esto provoca que los fantomas sean de baja reproducibilidad y baja conabilidad en
la construcción con propiedades ópticas seleccionadas previamente, ya que no se pueden
obtener curvas de calibración de componentes vs propiedades ópticas conables.
(a) (b)
(c) (d)
Figura 4.7: Curvas de propiedades ópticas vs. cantidades de componentes absorbentes y
dispersoras para fantomas sólidos a base de agua (a y b) y construidos con resinas epoxy
(c y d).
Se pueden enumerar las ventajas y desventajas de utilizar cada tipo de fantoma, según
lo estudiado de estos fantomas homogéneos:
Repetitividad-reproducibilidad: Frente a esta característica, los fantomas líquidos
son los más adecuados, ya que presentan mejor repetitividad, particularmente para
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el coeciente de absorción. Los fantomas sólidos a base de agua, es decir, con el agre-
gado de agarosa, muestran una buena reproducibilidad en las propiedades ópticas,
aunque existen variaciones en el coeciente de scattering reducido, siendo sensible
al proceso de preparación (varía más notoriamente cuando se trata con fantomas de
mayores volúmenes) y particularmente al proceso de gelicación. Los fantomas de
resina epoxy son muy dicultosos de trabajar, siendo de mayor dicultad reproducir
las propiedades ópticas.
Linealidad de propiedades ópticas con los componentes: Según este estudio, esta
linealidad es alcanzada para los fantomas líquidos.
Homogeneidad: La homogeneidad, evaluada también en la siguiente sección, se pre-
senta en los tres tipos de materiales utilizados.
Versatilidad: Los fantomas sólidos son mucho más versátiles que los líquidos para ser
evaluados en diversos arreglos experimentales. La ventaja de los líquidos es poder
cambiar las propiedades ópticas y posiciones de las inclusiones durante las medidas,
pero son menos manipulables para desplazar, y medir en diferentes esquemas (por
ejemplo, en transmitancia y reectancia). Los sólidos son más adecuados para ser
estudiados para ello. La principal ventaja de los fantomas de resina es que son du-
rables, es decir, pueden ser utilizados en diferentes tiempos, testeando, por ejemplo,
mejoras en los sistemas de medición.
En la presente tesis, se emplean los tres tipos de fantoma, para estudiar su aplicabilidad
a los experimentos aquí propuestos.
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4.2. Medidas topográcas: Localización de heterogenei-
dades en el plano
Una vez evaluados los elementos de elaboración en fantomas homogéneos, se utilizan
medios difusivos heterogéneos con dos tipos de inclusiones: de scattering nulo, las deno-
minadas en este trabajo tipo A, que no cumplen con las condiciones de la aproximación
difusiva, y de scattering alto, llamadas tipo B , que sí cumplen con dichas condiciones. Es-
tos medios, con heterogeneidades localizadas simulando lesiones en mamas, como quistes
y tumores respectivamente, se estudian bajo los procedimientos experimentales descriptos
en el Capítulo 3.
4.2.1. Fantomas líquidos con inclusiones inmersas
Utilizando de contenedor una cubeta de vidrio en forma de bloque de espesor s =
40 mm, se trabaja con dos casos de fantomas heterogéneos: con una inclusión tipo A, y
con dos inclusiones, una tipo A y otra tipo B. Las primeras simulan un quiste. Los valores
de propiedades ópticas de las primeras se consideran iguales a las del agua, ya que se cons-
truyen con agua destilada y el agregado de 2% en peso de agarosa, que es prácticamente
transparente, como puede observarse en la Figura 4.8 (a) (cilindro de la derecha), y las
tipo B (cilindro de la izquierda), se contruyen con un coeciente de scattering reducido
de valor similar al del fantoma huésped y del doble de coeciente de absorción, que, como
ya se mencionara, imita las condiciones realistas de un tejido sano y un tumor [27, 54].
En todos los casos, estas inhomogeneidades se construyen utilizando agarosa: se fabrica
un bloque siguiendo el protocolo establecido en la Sección 3.1.1, y luego con la ayuda de
un sacabocado se extrae un cilindro de él y se corta, resultando inclusiones cilíndricas de
10 mm de diámetro y 10 mm de altura. En la Figura 4.8 (b) se esquematiza la geometría
estudiada (el centro de coordenadas coincide con el centro geométrico del fantoma).
4.2.1.1. Propiedades ópticas
Con anterioridad a la localización de las inclusiones de diferentes tipos en un medio
difusivo, se determinan las propiedades ópticas de los fantomas huésped y de las inclusio-
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(a) (b)
Figura 4.8: (a) Foto inclusiones. (b)Esquema del fantoma líquido con inhomogeneidades
sólidas de agarosa.
nes, que se indican en la Tabla 4.2. Como ya fuera indicado, la ventaja de los fantomas
líquidos es poder variar sus propiedades ópticas de manera dinámica. Por ello, es posible
primero construir el bloque de donde se extraen las inclusiones, determinar sus propie-
dades ópticas, para luego seleccionar las cantidades de los agentes: agua destilada, leche
y tinta pre-diluida para el huésped, y variarlas de ser necesario durante las medidas de





Huésped 1 0.017 0.66
Huésped 2 0.013 0.76
Inclusión tipo A 0.002 [70] ∼ 0
Inclusión tipo B 0.025 0.66
Tabla 4.2: Valores propiedades ópticas fantomas huésped e inclusiones.
Puede notarse que los valores del coeciente de scattering reducido del huésped e
inclusión tipo B son similares, mientras que el de absorción de la última es de aproxi-
madamente el doble, como se desea. Además, estos valores se encuentran dentro de las
condiciones de la aproximación difusiva (detallada en la Sección 2.3.1). Las propiedades
ópticas de la inclusión tipo A se consideran iguales a las del agua y sus valores se estiman
en Taroni el al. [70].
2Siguiendo los pasos descriptos en la sección 3.2.2.1
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4.2.1.2. Imágenes de campo completo
Utilizando la geometría indicada en la Figura 4.8 y la Tabla 4.3, donde la posición
(x, y) = (0, 0) coincide con el eje óptico, y el origen del eje z se encuentra centrado en
la cubeta, tomando valores negativos hacia el sentido de la fuente y positivos hacia el
del detector, se procede a un primer estudio sobre estos fantomas tomando imágenes de
transmitancia de campo completo, capturando un total de 25 imágenes, como se indica
en Sección 3.2.1 y se procesan con el método desarrollado en la Sección 3.2.1.1. En este
caso, las imágenes tienen un tamaño de 94mm× 94mm.
Imagen Fantoma Posición inclusión (x, y, z) (mm)
(a) FL1 A=(0,0,0)
(b) FL1 A=(10,0,0)
(c) FL2 A=(10,0,0) B=(-10,0,0)
(d) FL2 A=(10,0,10) B=(-10,0,10)
(e) FL2 A=(10,0,-10) B=(-10,0,10)
(f) FL2 A=(10,0,10) B=(-10,0,-10)
Tabla 4.3: Posiciones de las inclusiones, correspondientes a las imágenes del centro proce-
sadas, para cada fantoma indicado, mostradas en la Figura 4.8 (b).
En la Figura 4.9 se presentan los mapas de contraste resultantes luego de aplicar la
normalización de imágenes y la ecuación 3.3 de CCW (x, y). En los casos (a) y (b), en
los que se encuentra presente una inhomogeneidad translúcida, se encuentra un contraste
positivo en la posición de la inclusión. En el primer caso, siendo que ésta se halla sobre el
eje óptico presenta un contraste de aproximadamente el doble que el caso (b), donde se
estudia el mismo huésped e inclusión, pero desplazada 10 mm respecto del eje óptico.
Los casos restantes, tratan una inclusión translúcida tipo quiste, combinada con la
presencia de una inclusión del mismo coeciente de scattering reducido que el huésped,
pero el doble de absorción, simulando un tumor. En todas estas grácas, puede observase
una región de contraste positivo, donde se localiza la inclusión tipoA, posición indicada en
la Tabla 4.3, y otra región de contraste negativo, localizada en la posición de la inclusión
tipo B, indicada en la misma tabla.
Los valores de contraste también dependerán de las profundidades, por ejemplo, con-
siderando los casos (c) y (d), donde las posiciones (x, y) de las inclusiones coinciden (ver




Figura 4.9: Mapas de contraste porcentual determinado por la ecuación 3.3 a partir de
las imágenes normalizadas de los fantomas de la Tabla 4.3.
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Tabla 4.3) pero se varía la profundidad, en el primer caso centradas en la cubeta, y en
el segundo más cercanas al detector, los contrastes aumentan en este último caso: el con-
traste positivo pasa de 44 % a 51 % y el negativo de −3 % a −11 %, y varían levemente los
corrimientos, siendo de ∆xA = 7mm y ∆xB = −6mm para el caso (c) y de ∆xA = 5mm
y ∆xB = −2mm en el caso (d).
Si bien las posiciones de contraste máximo y mínimo se aproximan a las posiciones
nominales de las heterogeneidades correspondientes, existen corrimientos de las mismas.
Éstos se incrementan cuánto más lejos se hallan del eje óptico del sistema de medición.
Este desplazamiento de zonas de máximos o mínimos respecto a la posición de las
inclusiones ocurre debido a las trayectorias de los fotones, que no es en línea recta, sino
que los caminos más probables se distribuyen en una zona con forma de huso, como se
explica en la Sección 2.3.1.1. A modo ilustrativo, en la Figura 4.10 se esquematiza este
alejamiento del contraste respecto a la posición nominal en x de una inclusión que no se
encuentra sobre la línea del eje óptico.
Figura 4.10: Esquema de corrimiento de zona de contraste diferenciado en un experimento
de transmitancia de campo completo, según las trayectorias más probables de los fotones
en un medio ópticamente turbio. Vista superior del fantoma.
La línea de puntos negra esquematiza la trayectoria de los fotones (que es en forma
de huso, pero aquí se halla simplicada con un línea que representa el eje de la misma).
En la Sección de contraste de medidas de onda continua y resueltas en el tiempo, 4.2.1.4,
se detallarán más precisamente el valor de dichos corrimientos ∆x y los valores de CCW
determinados según la ecuación 3.2.
Como ejemplo, analizando las grácas (a) y (b) de la Figura 4.9, el caso (a) donde
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la inclusión se halla centrada respecto al eje óptico el ∆x es cero, mientras que para el
caso (b), donde la inhomogeneidad se halla a 10mm del eje óptico, este corrimiento es de
∆x = −5 mm, es decir, 2 mm más alejado del eje óptico respecto de la posición real.
Es interesante analizar también los mapas de contraste (b) y (c) de la Figura 4.9, en
estos casos la inclusión tipo A se encuentra en la misma posición (espejada en x, pero
para el análisis es equivalente), en el primero es la única inclusión y en el segundo se
encuentra acompañada de una inclusión tipo B . En ambos, el contraste positivo debido
a dicha inclusión y los corrimientos de dichos contrastes máximos son del mismo orden,
tomando los valores de: caso (b) 26 % y ∆x = 5 mm y para (c) de 30 % y ∆x = 7 mm.
4.2.1.3. Transiluminancia
Sobre los mismos fantomas líquidos, se realiza un estudio de transiluminancia, que,
como fuera desarrollado en la Sección 3.2.2.2, se basa en analizar los cambios en las curvas
temporales de DTOFs debido a la presencia de heterogeneidades con propiedades ópticas
diferentes al huésped. Para ello, se estudia el comportamiento del primer decil (D1),
asociado a los cambios relativos de scattering, del octavo (D8), asociados a los cambios
relativos de absorción, y las variaciones relativas de la intensidad integrada normalizada
(IIN), a lo largo de una línea en x, en la posición y central de las inclusiones, indicadas
en la Tabla 4.3. En la Figura 4.11 se exhiben los resultados de CTR(x) denido por la
ecuación 3.5 resultantes de realizar una transiluminancia en una dimensión para el caso
del fantoma líquido, con una inclusión tipo A.
Comparando los tres parámetros (Figura 4.11 (a)) el D1 es el que registra un cambio
mayor, consistente con un mayor cambio en la propiedad de scattering relativo al huésped.
Los perles porcentuales de las grácas (b), (c) y (d) muestran los diferentes valores
para las tres profundidades estudiadas, para D1, D8 y INN, respectivamente. Para todos
los casos, los tres parámetros localizan correctamente la posición x de la inclusión, sin
importar la profundidad a la que ésta se halle. Los tres parámetros aumentan su valor
cuando la inclusión no se encuentra en el centro de z (centro de la cubeta), tanto para
cuando se la aproxima a la fuente (posición z negativa) como cuando es acercada al
detector (posición z positiva). Recordando nuevamente como es la distribución de caminos
más probables de los fotones en un medio turbio, es decir, dentro de una zona en forma de
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(a) (b)
(c) (d)
Figura 4.11: Transiluminancia efectuada a lo largo de una línea en el eje x, sobre la
posición y central de la inclusión según la Tabla 4.3. (a) D1, D8 y INN para la inclusión
en la posición z = 0 mm. En los grácos (b), (c) y (d) se comparan cada uno de los tres
parámetros estudiados para las diferentes profundidades de la inclusión.
4. Resultados y discusiones 81
huso, Figura 2.6, cuando la inclusión se encuentra más cercana a sus extremos, intercepta
todo el huso, mientras cuando se halla en el centro, parte no es interceptada por la
inclusión.
Los cambios porcentuales de D1, D8 e INN pueden apreciarse en la Figura 4.12, re-
sultado de una transiluminancia en una dimensión con dos inclusiones, una tipo A y otra
tipo B , en todos los casos las posiciones x e y son las mismas, siendo (x, y)A = (10, 0)mm
y (x, y)B = (−10, 0) mm, para diferentes profundidades de dichas inclusiones (indicadas
en cada gráco). En el gráco (a) se presentan los tres parámetros para ambas inclusiones
centradas en z, es decir zA = zB = 0 mm. Puede observarse que para la inclusión más
absorbente, el decil más afectado es el D8, mientras que para la inclusión traslucida, el
D1 presenta un mayor cambio, comportamiento encontrado para todos los fantomas. Esto
se sustenta con la denición de dichos deciles, conociendo que cambios en el coeciente
de absorción afectan a los fotones más tardíos, mientras que cambios relativos en el coe-
ciente de scattering afectan a los fotones del primer decil. La variación de éste último es
más notoria, ya que como puede verse de los valores de las Tabla 4.2 las diferencias de los
valores de las propiedades ópticas relativas al huésped es mayor.
Los demás perles que se presentan en la Figura 4.12 tratan las mismas inclusiones,
localizadas en la misma posición en el plano, pero con diferentes profundidades. La primera
observación, es que en los tres casos aquí expuestos los máximos y mínimos se localizan en
los mismos valores de x, coincidiendo además con la posición nominal de las inclusiones.
Consistentemente con las medidas realizadas sobre el fantoma con una única inclu-
sión tipo A, el contraste porcentual presentado por ésta es el mismo, se repite para la
transiluminancia con dos inclusiones. Además, como se notara también, los contrastes
aumentan cuando las inclusiones son desplazadas del centro del fantoma en la dirección
z, nuevamente atribuible a que cuando las inhomogeneidades se hallan más cercanas a la
fuente o al detector, interceptan una mayor zona del huso (distribución de los caminos
más probables de los fotones).
En la sección que sigue se detallan y se comparan los contrastes dados por una tran-
siluminancia para INN con los contrastes de la imágenes de transmitancia de campo
completo, para los casos de una inclusión tipo A, y para los casos de dos inclusiones, una
de cada tipo, posicionadas en (x, y) = (10, 10) mm, y para tres casos de profundidades
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(a) (b)
(c)
Figura 4.12: Transiluminancia efectuada a lo largo de una línea en el eje x, sobre la
posición y central de las inhomogeneidades localizadas en la posiciones xA = 10 mm y
xB = −10 mm, y para diferentes profundidades, indicadas en cada subgura.
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zA = zB = 0 mm, zA = −10 mm, zB = 10 mm y zA = 10 mm, zB = −10 mm.
4.2.1.4. Contraste entre medidas resgistradas por CW y TR
De los resultados presentados en las dos secciones anteriores, secciones 4.2.1.2 y 4.2.1.3,
puede desprenderse la Tabla 4.4, para el caso de la transiluminancia efectuada en una
dimensión. De los valores en ella puede determinarse que la técnica de transiluminancia
determina correctamente la posición en el plano de las inhomogeneidades, mientras que la
de onda continua presenta un pequeño desplazamiento (esquematizado en la Figura 4.10).
En todos los casos, el contraste para la técnica resuelta en el tiempo es mayor que para
la técnica de onda continua, esto se debe a que las condiciones de adquisición de datos
experimentales son bien diferenciadas, presentando mayor ruido en el arreglo experimental
que emplea la cámara a una distancia de la cara del fantoma, mientras que en la técnica
de transiluminancia se toma la luz emergente con una bra pegada a la cara de salida.
Inclusión 1 Inclusión 2
∆x(mm) Valor extremo ∆x(mm) Valor extremo
Fantoma CW TR CW TR CW TR CW TR
FL1 zA = 0 −1.2 0 53% 66%
FL2 zA = zB = 0 +8 −2 32% 66% −5 −2 -10% -22%
FL2 zA = −10, zB = 10 +7 −2 44% 82% −6 −2 -3% -28%
FL2 zA = 10, zB = −10 +8 0 51% 96% +1 −2 -6% -29%
Tabla 4.4: Tabla comparativa para los casos de FL1 con una inclusión y FL2 con dos
inclusiones, entre valores de contraste porcentuales obtenidos en transmitancia de onda
continua (Figura 4.9 (a),(c), (e) y (f)) y los contrastes de los perles IIN obtenidos con
experimentos resueltos en el tiempo (Figuras 4.11 y 4.12). Profundidades z indicadas en
mm.
Adicionalmente a esta comparación, se realiza un estudio de transiluminancia en dos
dimensiones, barriendo sobre el plano (x, y), para contrastar resultados en el plano. Para
proceder con el análisis, se toman imágenes de una transmitancia de campo completo y de
una transiluminancia en dos dimensiones, anlizando para esta último sólo el valor de la IIN
en cada uno de los puntos de una matriz, determinada para este trabajo, de 50× 50mm2
con un total de 125 puntos. Se estudia un huésped líquido, contenido en la cubeta de
40 mm de espesor, con dos inclusiones, posicionadas según la geometría esquematizada
en la Figura 4.8 en (x, y, z) = (10,−10, 0) mm para el caso de la inclusión tipo A y en
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(x, y, z) = (−10, 10, 0) mm para el caso de la inclusión tipo B.
Las propiedades ópticas del huésped y de la inclusión tipo tumor B, se determinan
previamente. Los valores resultantes del ajuste de las DTOFs, se presentan la Tabla 4.5.
Los valores de las propiedades ópticas para la inclusión tipo A se consideran iguales a las






Inclusión tipoB 0.0269 0.689
Inclusión tipoA 0.003 ∼ 0
Tabla 4.5: Valores de las propiedades ópticas de los fantomas evaluados con imágenes de
campo completo en CW y con el perl 2D de IIN.
El mapa de valores de CCW (x, y), denido por la ecuación 3.3, puede apreciarse en
la Figura 4.13 (a), y en la parte (b) el mapa de CTR(x, y) de la IIN, denido por la
ecuación 3.6, para el caso donde ambas inclusiones se encuentran centradas en el eje z,
es decir equidistantes a la cara de entrada y a la de salida. El mapa de CTR(x, y) queda
determinado por una matriz de 125 puntos, en el área de estudio de 25× 25mm2, es por
eso que tiene el aspecto de pixelado evidenciado, mientras que para el mapa de CCW (x, y)
se observa un mapa suavizado, ya que las imágenes originales con las que se trabajan para
construirlo tienen una denición de 512× 512 pixels.
(a) (b)
Figura 4.13: Fantoma líquido heterogéneo estudiado con imágenes de transmitancia (a) y
con transiluminancia 2D de IIN (b), para el caso de zA = zB = 0.
En la Tabla 4.6 se presentan los valores de los contrastes porcentuales (máximos o
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Inclusión CCW ( %) CTR( %) ∆(x, y)CW (mm) ∆(x, y)TR(mm)
Tipo A 26% 68% (8,−2) (4,−3)
Tipo B -16% -26% (−1, 10) (−3, 4)
Tabla 4.6: Valores comparativos de los contrastes porcentuales y desplazamientos respecto
de las posiciones nominales de las inclusiones en los dos esquemas de medición.
mínimos) dados para los experimentos de CW y de TR y los correspondientes corrimientos
respecto de las posiciones nominales en el plano. El contraste es mayor en el segundo caso,
ya que como se mencionó con anterioridad, las condiciones en las que se toman las medidas
son otras, siendo el ruido mucho menor en el segundo caso. Respecto a los corrimientos,
puede notarse que en el caso CW son apreciables, mientras que la técnica TR nuevamente
logra localizarlos (cabe recordar que la bra se mueve en pasos de 2 mm y sus extensión
-diámetro- es de 3 mm, pudiendo existir además errores en el posicionamiento de las
inclusiones).
4.2.2. Fantomas de agarosa heterogéneos
Los fantomas de agarosa estudiados, fabricados con agua destilada, tinta3 pre-diluida,
leche y agarosa, construidos según el protocolo establecido en la Sección 3.1.1, son de
geometría de bloque, como se esquematiza en la Figura 4.14, y se fabrican con diferen-
tes inclusiones, indicadas en la Tabla 4.7 (el centro de coordenas coincide con el centro
geométrico del fantoma).
Figura 4.14: Esquema de la geometría de los fantomas de agarosa.
3Tinta de impresora a chorro de tinta, marca Powertec R© especialmente fabricada para impresora HP.
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Fantoma s (mm) No de inclusiones Diámetro (mm) Posición (x,y,z) (mm) Tipo
FA1 40 1 φ1 = 10 (-3, -3, 0) A
FA2 39 1 φ1 = 10 (-2, 0, 0) A'
FA3 37 2 φ1 = 10 (-12, 2, -5) A
φ2 = 10 (17, 2 , -5) A
FA4 39 2 φ1 = 10 (-12, 0, -3) A
φ2 = 6 (10, 0, -2) A
FA5 40 2 φ1 = 10 (-2, -5, 0) A
φ2 = 6 (12, -5, 0) A
FA6 37 2 φ1 = 10 (-8, 2, -2) B
φ2 = 10 (14, 2, -2) A
FA7 40 2 φ1 = 10 (-10, 0, -5) B
φ2 = 10 (10, 0, 5) A
Tabla 4.7: Características de los fantomas de agarosa construidos, espesor del bloque,
número de inclusiones, diámetro, posición y tipo.
Se indica el tipo de inclusión, las tipo A y A' son inclusiones líquidas construidas
la primera con contenido de agua destilada y la segunda con las proporciones de Le-
che:Agua:Tinta de 10 : 90 : 0, ambos tipos simulando quistes, fabricadas con la técnica de
esfericación inversa de la cocina molecular (Sección 3.1.1), y las tipo B con las propor-
ciones de 35 : 65 : 6 × 10−6 de Leche:Agua:Tinta, construidas con el agregado de 2 % de
agarosa, simulando una inhomogeneidad de las características ópticas de un tumor [3,27].
A continuación se presentan los resultados del análisis de estos fantomas: propiedades
ópticas del fantoma huésped, las imágenes de transmitancia de campo completo y los
perles de transiluminancia.
4.2.2.1. Propiedades ópticas
Para obtener las propiedades ópticas del huésped, se toman las curvas temporales en
posiciones alejadas de las heterogeneidades, donde su inuencia sobre las DTOFs es nula,
y se ajustan con el modelo teórico correspondiente, de la ecuación 3.4.
Se toman las curvas temporales (o DTOFs) en diferentes puntos para poder estudiar la
homogeneidad del fantoma construido. Es posible corroborar tal homogeneidad alcanzada
durante el proceso de elaboración de los fantomas (descripto en Sección 3.1.1) de los
valores de la Tabla 4.8.
Las propiedades ópticas de las inclusiones tipo A se consideran iguales a las del agua,
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(x,y) (50mm,50mm) (50mm,-50mm) (-50mm,50mm) (-50mm,-50mm) Promedio









FA1 0.0203 0.609 0.0203 0.579 0.0199 0.590 0.0213 0.606 0.0205 0.596
FA2 0.0091 0.689 0.0090 0.671 0.0091 0.679 0.0091 0.689 0.009 0.68
FA3 0.009 0.671 0.0091 0.679 0.009 0.68
FA4 0.0083 0.881 0.0084 0.875 0.0082 0.811 0.0085 0.893 0.008 0.87
FA5 0.0089 0.743 0.0087 0.767 0.0086 0.745 0.0086 0.756 0.008 0.76
FA6 0.0090 0.817 0.0086 0.745 0.009 0.76
FA7 0.019 0.676 0.0193 0.707 0.0193 0.675 0.0192 0.653 0.0193 0.678
Tabla 4.8: Tabla de las propiedades ópticas de los fantomas obtenidas de los ajustes de
las diferentes DTOFs en las posiciones indicadas, y los correspondientes promedios. Todos
los valores de las propiedades ópticas están indicados en mm−1.
las del tipo B iguales a las de un tumor, es decir, del mismo coeciente de scattering
reducido que el medio huésped y el doble de coeciente de absorción.
4.2.2.2. Imágenes de transmitancia de campo completo
En la Figura 4.15 pueden observarse los mapas de contraste CCW (x, y) obtenidos
para los fantomas de FA1 a FA7 resultantes de aplicar la ecuación 3.3 a las imágenes
normalizadas según el proceso de normalización descripto en la Sección 3.2.1.1 para cada
posición central, es decir, para la imagen donde el centro geométrico del fantoma coincide
con el eje óptico, es decir en (x, y) = (0, 0) (mirar grilla de la Figura 3.4, punto central).
Los grácos muestran los resultados experimentales para cada uno de los siete fantomas
de agarosa estudiados, acompañados de los obtenidos a partir de las imágenes simuladas.
Además, los perles de contraste a lo largo de la dirección x, tomados en la coordenada
y donde se maximiza el contraste.
En cuanto a los resultados experimentales: en todos los casos, puede asegurarse la
presencia de inclusiones, debido a la diferencia relativa de absorción o scattering de las
mismas respecto del huésped. Utilizando este análisis de normalización de imágenes no
es posible determinar el valor de las propiedades ópticas de las inclusiones, pero sí es
posible detectar variaciones de la atenuación efectiva del medio estudio, es decir, huésped
e inhomogeneidades.
Las posiciones de los valores extremos de contraste porcentual (máximos o mínimos),
observables en los perles correspondientes (columna derecha de la Figura 4.15) pueden
considerarse coincidentes, dentro de un margen, con las posiciones reales de las inclusiones.
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Figura 4.15: Mapas de contraste CCW (x, y) obtenidos a partir de la imágenes normalizadas
de fantomas FA1 a FA7, mostrando los resultados experimentales (EXP), los simulados
(MC) y el contraste en función de la coordenada x correspondiente a cada par, tomado
en cada caso para la posición y donde es máximo. A modo de ayuda visual, se eligen las
mismas escalas para los fantomas entre el 1 y 5, y para los últimos dos.
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Los corrimientos de las manchas que representan las inclusiones en los respectivos fan-
tomas heterogéneos, pueden atribuirse a que las inclusiones no se encuentran localizadas
en el eje óptico del sistema fuente-cámara en todos los casos, como ya se indicara en los
resultados de transmitancia de fantomas líquidos, debido a la distribución de trayectorias
más probables de los fotones, corrimientos esquematizado en la Figura 4.10.
Considerando los perles de contraste porcentual en función de x en la Figura 4.15,
tomados en la posición y central de las inhomogeneidades controladas, mostradas en
la columna derecha (linea negra), es posible distinguir la diferencia en valores para los
diferentes tamaños y tipos de inclusiones. De estos grácos podemos realizar las siguientes
observaciones:
Los contrastes CCW (x) para los fantomas FA1 y FA2 son de 40% y 20% respectiva-
mente, lo que es consistente con el hecho de que el FA1 contiene una inhomogeneidad
de scattering nulo, tipo A, comparada a la de bajo scattering tipo A' contenida en
el FA2.
Si bien, el huésped del FA1 tiene el doble de absorción que el huésped FA2, sus coe-
cientes de scattering reducido son similares, y el contraste debido a las inclusiones
puede atribuirse principalmente a la diferencia de absorción relativa con ellas.
Evaluando las imágenes experimentales obtenidas para los fantomas FA3, FA4 y
FA5, la presencia de las dos inclusiones de nulo scattering, tipo A, es evidente,
indicando la sensibilidad del método a las variaciones de este parámetro.
Para inclusiones de diámetro más pequeño, de 6 mm, contenidas en FA4 y FA5,
CCW es hasta 20% menor comparado con el contraste de la inclusión de 10 mm
de diámetro contenida en el mismo fantoma. Considerando la Figura 3.8 (b), esta
reducción en contraste puede ser explicada porque para una inclusión más pequeña
hay un volumen menor de caminos de fotones que es afectado por la presencia de la
misma, según la distribución de caminos más probables (Figura 2.6).
Consistentemente con el punto anterior, para el caso del FA3, con dos inclusiones
del mismo tamaño e iguales propiedades ópticas, el contraste debido a cada una es
comparable, y pueden resolverse claramente.
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El caso de los fantomas FA6 y FA7, donde están contenidas inclusiones de nulo
scattering, tipoA, a la izquierda de las imágenes, combinadas con inclusiones de alto
scattering, con el mismo µ
′
s del huésped y doble µa, tipo B a la derecha, es posible
distinguir un contraste positivo para el primer caso y negativo para el segundo, como
es de esperarse.
En el FA6, el contraste negativo de −12 % para la inclusión tipo B , indica la na-
turaleza absorbente de dicha heterogeneidad, mientras que para la inclusión tipo A
el valor para el contraste es de 40%, debido a la baja absorción y scattering nulo,
relativo al huésped. Este valor de contraste es del orden de los encontrados en otros
fantomas con el mismo tipo y tamaño de inclusiones.
El FA7, a diferencia del FA6, tiene las inclusiones ubicadas a la misma distancia en x
pero a diferentes profundidades, es decir, diferentes posiciones z. De esta disposición,
puede entenderse la diferencia en los perles de contraste, presentándose una mejor
denición para el caso del FA7.
Como se observa en la Figura 4.15, cada imagen central es contrastada con la imagen
obtenida de una simulación de MC (grácos de la columna central de la gura). De ellas,
puede hacerse una análisis comparativo, según:
En general, los perles de las imágenes simuladas son comparables con las experi-
mentales, coincidiendo la localización y el valor de contraste porcentual.
Como una evaluación independiente, los resultados de MC validan el procedimiento
experimental y los resultados obtenidos para este tipo de fantomas.
En los fantomas con inclusiones de pequeño diámetro, casos de FA3 y FA4, las
simulaciones no llegan a generar un contraste suciente para dichas inclusiones que
permita distinguirlas, como sí ocurre en el caso experimental.
Considerando el caso donde las dos inclusiones se encuentran más próximas entre
sí, fantoma FA5, ambos contrastes quedan indistinguibles en un solo y no pueden
ser resueltas con este método numérico.
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Para FA6, donde se encuentran embebidas ambos tipo de inclusiones, la simulación
logra replicar las resultados experimentales de manera aceptable.
4.2.2.3. Perles de transiluminancia
En la Figura 4.16 se presenta el cambio porcentual de los perles de transiluminancia
en la dirección x, es decir CTR(x), con el origen tomado en el centro del fantoma, según el
esquema de la Figura 4.14, en pasos de 2 mm y a la altura correspondiente a la posición
central y de las inclusiones. Dicho perl se construye como se detalla en la Sección 3.2.2.2,
de las DTOFs adquiridas en cada posición, y obteniendo la variación porcentual según la
ecuación 3.5 . Los grácos combinan para cada fantoma los tres parámetros de interés:
los puntos negros representan la IIN, la estrella azul el número normalizado de fotones en
el primer decil y los triángulos rojos el número normalizado de fotones del octavo decil,
todos llevados a los cambios porcentuales por la ecuación 3.5.
En general, de la comparación de los parámetros de la gura se puede apreciar que el
D1 da una mayor variación, indicando, por lo tanto, que es el parámetro más sensible a las
variaciones relativas de scattering. Un claro ejemplo es el fantoma FA5, que incluye dos
heterogeneidades cercanas entre si (Ver Tabla 4.7), y el D1 puede identicarlas claramente,
mejor que la IIN, mientras que el D8 falla para distinguirlas.
Puede analizarse el cambio porcentual de los perles de transiluminancia de la Figura
4.16 según:
No hay corrimiento de contraste, o es menor que la resolución (las curvas temporales
son adquiridas en pasos de 2 mm, con una bra óptica de 3 mm de diámetro). Esta
es un clara ventaja respecto a las medidas de transmitancia de campo completo.
Comparando los perles de los fantomas FA1 y FA2, ambos conteniendo una inclu-
sión del mismo tamaño, pero la primera una inclusión tipo A de scattering nulo, y
la segunda una inclusión tipo A' de bajo scattering, los valores máximos son nota-
blemente mayores para el primer fantoma. De acuerdo con la ecuación 3.5, el FA1
presenta una IIN 35% mayor que la del FA2. Consistentemente, el valor de D8 es
10% mayor que el del FA2, y para el caso del D1, es 70% mayor. El primer decil
presenta el mayor cambio, en congruencia con una mayor variación relativa de las
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(e) (f)
(g)
Figura 4.16: Perles de transiluminacia de los fantomas de agarosa, tomadas en la posición
y central de las inclusiones, a lo largo de una línea en x, (a) FA1, (b)FA2, (c)FA3, (d)FA4,
(e)FA5, (f) FA6, (g)FA7. (Dada la diferencia de valores de los contrastes, cada fantoma
tiene seleccionada una escala acorde.)
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propiedades de scattering de la inclusión respecto al huésped.
Observando los perles de los fantomas FA3 y FA4, ambos con inhomogeneidades
de scattering nulo y diferentes diámetros (ver Tabla 4.7) los valores obtenidos de las
integrales presentan valores máximos menores para el FA4, para los tres parámetros
analizados. Esto puede atribuirse al hecho de que el fantoma FA4 contiene una
inclusión de la mitad del diámetro, produciendo una reducción efectiva menor de
los coecientes de scattering y absorción.
El FA5, que contiene dos inclusiones de scattering nulo cercanas entre sí, es el
ejemplo más claro de que el D1 contiene la información más relevante de los cambios
de scattering relativo, siendo el único de los tres parámetros que distingue claramente
las posiciones de las mismas.
Del análisis del cambio porcentual del perl de transiluminancia respectivo al fanto-
ma FA6, presenta el máximo valor correspondiente a la inhomogeneidad de scatteri-
ng nulo, mostrando el cambio más signicativo en el D1, coincidente con un cambio
mayor en el coeciente de scattering relativo al huésped. El perl también muestra
una región de valores menores que aquellos de la región de la inclusión con doble
absorción, tipo B , mostrando que tanto los deciles como la IIN muestran un cambio
porcentual aproximadamente igual. Es interesante notar que estas variaciones no
son tan pronunciadas como las que presentan las inclusiones de bajo o nulo scat-
tering. Esto puede explicarse por el hecho de que la diferencia de absorción de la
inclusión es sólo de un factor 2 relativo al huésped, mientras que en el caso de la
inclusión de tipo A, este cambio relativo con el coeciente de absorción de un orden
de magnitud y el de scattering mucho mayor.
El FA7, que es equivalente al FA6, pero donde se ha variado las profundidades (po-
sición z) de las heterogeneidades, exhibe también los contrastes correspondientes:
negativo para una inclusión tipo B y positivo para una tipo A, aunque los valo-
res varían respecto al caso de FA6. La localización sigue siendo coincidente con la
posición nominal indicada en la Tabla 4.7. La diferencia en el valor del contraste
puede atribuirse nuevamente a la forma de los caminos más probables de los fotones,
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cuando la inclusión se encuentra centrada en z, no llega a cubrir todo el volumen
del huso (Figura 2.6), mientras que cuando se halla más cercana a la fuente o al
detector si lo hace, asociándose a una variación relativa mayor de las propiedades
ópticas.
4.2.2.4. Comparación resultados CW y TR
Como ya se mencionara, es posible contrastar los resultados de los perles obtenidos
para onda continua, Figura 4.15, dados por la ecuación 3.3, debido a que la información que
provee es equivalente a la de los perles de IIN de experimentos de transiluminancia, en
la Figura 4.16 (puntos negros). Con referencia a la capacidad de localizar adecuadamente
las posiciones laterales de las inclusiones, la Tabla 4.9 presenta los corrimientos ∆x de las
posiciones extremas respecto de las posiciones reales (indicadas en la Tabla 4.7), y de los
perles de transiluminancia TR. Puede notarse que los corrimientos en estos últimos son
∆x ≤ 2mm, que es menor que el paso de escaneo de 2mm, conrmando, por lo tanto, la
capacidad de localización de la técnica resuelta en el tiempo.
El corrimiento en los experimentos de CW nuevamente se relaciona con el hecho de
que las inclusiones están desplazadas respecto al eje óptico, mientras que en cada caso
de la conguración experimental de trasiluminancia, las bras emisora y detectora son
utilizadas en un eje común. Con respecto a los valores extremos, no coinciden en todos los
casos, diriendo mayormente para cada análisis, CW y TR, en los casos con dos inclusiones
de scattering nulo, es decir, los fantomas FA3, FA4 y FA5. Esto puede ser atribuido al
ruido introducido por la mayor intensidad debido a estas inclusiones de nulo scattering y
baja absorción durante la adquisición de las DTOFs, que son altamente sensibles al ruido.
El uso de este tipo de fantomas puede tener otra posible fuente de error: a lo largo del
proceso de medición al desplazar las bras durante el escaneo en transiluminancia, puede
ocurrir que estas no permanezcan haciendo contacto con la supercie del fantoma, o que
se hundan en él (ya que si bien son fantomas sólidos, su consistencia gelatinosa no los
hace resistentes a fuertes compresiones), variando así el espacio de vuelo de fotones entre
la fuente y el detector. Ésto no sucede para los fantomas contenidos en la cubeta de vidrio
o los sólidos de resinas, ya que se utiliza un sistema de resorte o compresión, para que las
bras permanezcan siempre en contacto con las caras de los fantomas, sin romperlos ni
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Inclusión 1 Inclusión 2
∆x(mm) Valor extremo ∆x(mm) Valor extremo
Fantoma CW TR CW TR CW TR CW TR
FA1 −7 +2 80% 120%
FA2 −4.0 −0.5 20% 16%
FA3 −3.5 +0.5 53% 116% +5.0 0.0 45% 55%
FA4 −5.5 −0.5 37% 116% +7.0 −1.5 12% 23%
FA5 −5.5 −1.5 33% 6% +5.0 −1.5 19% 4%
FA6 +0.5 −0.5 -12% -16% +10 0.0 40% 43%
FA7 −4.5 −2.0 -5.3% -21% +4.7 0 39% 84%
Tabla 4.9: Tabla comparativa entre valores de contrastes porcentuales y sus corrimientos
obtenidos en transmitancia de onda continua y de los perles IIN obtenidos con experi-
mentos resueltos en el tiempo, correspondientes a los grácos de las Figuras 4.15 y 4.16.
separarse de ellas.
4.2.3. Fantomas de resina epoxy
Los fantomas de resina heterogéneos aquí estudiados se construyen a partir del proto-
colo establecido en la Sección 3.1.1, con las características geométricas de la Tabla 4.10.
Fantoma No de inclusiones Diámetro (mm) Posición (x,y,z) (mm) Tipo
FR1 1 φ1 = 10 (0, 0, 0) A
FR2 1 φ1 = 10 (0, 0, 0) B
FR3 2 φ1 = 10 (−10, 10, 3) A
φ2 = 10 (10,−10,−3) B
FR4 2 φ1 = 10 (−10, 10, 3) A'
φ2 = 9 (10,−10,−3) B
Tabla 4.10: Características de los fantomas de resina construidos, número de inclusiones,
diámetro, posición y tipo.
4.2.3.1. Propiedades ópticas
Siguiendo el procedimiento descripto en la Sección 3.2.2.1 se determinan, mediante
transmitancia resuelta en el tiempo y posterior ajuste de las curvas temporales, las pro-
piedades ópticas de los fantomas huésped y del bloque de donde se extraen las inclusiones
tipo B .
Resulta de interés notar aquí que se evidencia la desventaja de los fantomas de resina
en cuanto a su reproducibilidad, ya que aún siguiendo el mismo protocolo y utilizando las
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Fantoma µa(mm−1) µ′s(mm
−1)
FR1-huésped 0, 0065± 0, 0004 1, 45± 0, 02
FR2-huésped 0, 0065± 0, 0004 1, 38± 0, 02
FR3-huésped 0, 0032± 0, 0009 1, 28± 0, 02
FR4-huésped 0, 0031± 0, 0003 1, 26± 0, 03
Inclusión tipo B 0, 008± 0, 0003 0, 67± 0, 03
Tabla 4.11: Propiedades ópticas de los fantomas huésped de resina, y de inclusión difusiva.
mismas cantidades y proporciones de los componentes que los constituyen, los valores de
las propiedades ópticas resultantes varían en hasta el doble para el coeciente de absorción
y de hasta un 50% para el coeciente de scattering reducido para los fantomas huésped.
En cuanto a la inclusión tipo B extraída de un bloque construido con anterioridad (como
se detalla en el protocolo de fabricación) con las proporciones seleccionadas de TiO2 y
de tóner para obtener un coeciente de scattering reducido similar al medio y uno de
absorción de al menos el doble, se observa de la tabla que el primero es de la mitad del
valor y el segundo sólo alcanza esta condición para algunos casos (de los fantomas 3 y 4).
4.2.3.2. Imágenes de campo completo
Siguiendo el método descripto en la Sección 3.2.1.1, se toman las imágenes de campo
completo de los fantomas FR1 a FR4, realizando un total de 25 medidas para cada caso,
para proceder luego con la normalización de las mismas, y denir los mapas de contraste
CCW (x, y) a partir de la ecuación 3.3. En la Figura 4.17 se muestran los mapas obtenidos
para los cuatro fantomas de resina estudiados.
El caso (a), que corresponde al FR1, donde la inclusión es difusiva, el contraste que se
halla es pequeño, y se presentan lo que parecen artefactos en la imagen. Considerando las
propiedades ópticas del fantoma, se tiene que la inclusión es dos veces más absorbente y
su coeciente de scattering reducido es la mitad respecto del huésped. Esta combinación
produce que los contrastes se compensen. Para el caso de una inclusión traslúcida, para
la que se consideran propiedades ópticas similares a las que se toman para los otros tipos
de fantomas no difusivos, el contraste es bien notorio y destacado, y la posición de su
máximo coincide con la posición nominal de la inclusión, tomando un valor de 50 %, del
orden de los encontrados para los otros tipos de fantomas, como fuera presentado en las
secciones anteriores de fantomas líquidos y de agarosa.
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Figura 4.17: Mapas de contraste CCW (x, y) obtenidos a partir de las imágenes normali-
zadas de transmitancia de campo completo de los fantomas de resina. (a) FR1, (b) FR2,
(c) FR3 y (d) FR4.
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Los FR3 y FR4 contienen dos inclusiones, una de cada tipo. De los mapas de con-
traste presentados en la Figura 4.17 (c) y (d), puede notarse la inclusión tipo A en el
caso (c) del FR3, mientras que las demás inclusiones no logran ser distinguidas. En la
Sección de comparación de resultados de las técnicas, número 4.2.3.4, se detalla más so-
bre los corrimientos respecto a las posiciones nominales de las inclusiones y los valores de
contraste.
4.2.3.3. Transiluminancia
Para este tipo de fantomas se realiza un escaneo 2D, tomando el valor de la IIN, en
un área total de 50 × 50 mm2, con un total de 125 puntos equiespaciados. En la Figura
4.18 se exhiben los mapas de contraste CTR(x, y), denido por la ecuación 3.6, resultado
de estudiar los cuatro fantomas con heterogeneidades localizadas, según la Tabla 4.10.
Al igual que en el caso de onda continua, los mapas de CTR no presentan zonas de
contraste bien denidas. Puede notarse la inclusión tipo A en los fantomas FR2 y FR3,
grácos (b) y (c) de la Figura 4.18, mientras que la inclusión tipo B tanto en el fantoma
FR1 (a), como en los fantomas FR3 (c) y FR4 (d) presentan un contraste porcentual
muy bajo o indistinguible del fondo. Como se mencionó, dadas las propiedades ópticas
relativas, pueden compensarse las diferencias en la intensidad [30].
4.2.3.4. Contraste resultados CW y TR
En la Tabla 4.12 se presentan los corrimientos de los contraste porcentuales y sus
valores, resultantes de tomar los perles correspondientes a las Figuras 4.17 y 4.18. La
nomenclatura ND se utiliza para cuando la técnica no distingue zonas de contraste por-
centual diferenciadas del fondo. Dado que se estudian los mapas de contraste 2D los
corrimientos están considerados tanto en la dirección x como en la dirección y.
Los valores de contraste para TR son mayores que para los de CW consistentes con los
resultados obtenidos en los otros tipos de fantomas, y adjudicable al ruido y las diferencias
en la adquisición de los datos experimentales en las dos técnicas. Puede notarse que
algunas zonas de contraste que deben aparecer debido a inclusiones de propiedades ópticas
diferenciadas del huésped no se distinguen, y otras zonas que dada la escala de los mapas
no pueden vislumbrarse a simple vista, pero que al trazarse los perles en x y en y se hacen
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Figura 4.18: Valores de IIN para los fantomas de resinas estudiados, en un barrido en dos
dimensiones cubriendo un área de 50× 50 mm−1, (a) FR1, (b) FR2, (c) FR3 y (d) FR4.
Inclusión 1 Inclusión 2
∆(x, y)(mm) Valor extremo ∆(x, y)(mm) Valor extremo
Fantoma CW TR CW TR CW TR CW TR
FR1 (5,−8) (−6, 2) -7% -20%
FR2 (0, 1.5) (0, 0) 52% 85%
FR3 (14,−13) (10,−10) 16% 38% (−14, 5) ND -6% ND
FR4 ND ND ND ND (9,−7) (0,−8) -6.5% -20%
Tabla 4.12: Tabla comparativa entre valores de contraste porcentuales y corrimientos ob-
tenidos en transmitancia de onda continua y de los perles IIN de experimentos resueltos
en el tiempo para los fantomas de resina. Resultados correspondientes a los grácos pre-
sentados en las Figuras 4.17 y 4.18. Referencia ND: No Distingue.
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notorias. Por ejemplo, la inclusión tipo B para el FR4 se maniesta en el valor encontrado
en la Tabla 4.12, aunque a simple vista, dado el ruido y su pequeño valor, no se distingue
del mapa CTR. Considerando el mapa de CCW del mismo fantoma, puede armarse que
la técnica de onda continua no logra encontrar dicha inclusión. No es posible, mediante
ninguna de las dos técnicas, encontrar la inclusión tipo A' para estos fantomas con las
características ópticas particulares de los huésped construidos, pero si ambas distinguen
la tipo A, cuya diferencia de scattering relativa es mayor.
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4.3. Medidas tomográcas: Caracterización de hetero-
geneidades inmersas
Esta sección presenta los resultados de las medidas experimentales que representan
uno de los objetivos principales de esta tesis, que pretende no sólo localizar en las tres di-
mensiones inclusiones de tipo difusivas y, de mayor interés, de tipo no difusivas, inmersas
en un medio difusivo, sino además su caracterización. Para estas medidas se elige traba-
jar con fantomas huésped líquidos e inclusiones construidas de agarosa, de esta manera
es posible reproducir con mayor conabilidad las propiedades ópticas tanto del medio
huésped, como de las inhomogeneidades. En la Tabla 4.13 se presentan las características
geométricas de los fantomas estudiados (la geometría está referida a la Figura 4.8 (b)).
Fantoma No de inclusiones Posición (x,y,z)mm Tipo
F1 1 (0, 0, 0) B
F2 2 (10,−10, 5) A
(−10, 10,−5) B
Tabla 4.13: Características geométricas de los fantomas líquidos con inclusiones de agarosa
utilizados para las medidas tipo tomográcas, número de inclusiones, posición y tipo.
Por un lado, se construyen los bloques de agarosa según el protocolo descripto en
la Sección 3.1.1, uno con características ópticas difusivas, es decir, con el agregado de
leche como agente dispersor y de tinta como agente absorbente, simulando un tumor, y
otro bloque con agua destilada y el agregado de agarosa, simulando un quiste. Luego, se
procede a realizar la mezcla para el fantoma líquido huésped, ajustando las proporciones
de sus componentes de manera tal de obtener las propiedades ópticas deseadas4. Los
valores de µa y µ′s se encuentran en Tabla 4.14; las propiedades ópticas del huésped e
inclusión tipo B se determinan a partir del método de ajuste de las curvas temporales
(Sección 3.2.2.1) bajo el modelo de DA (ecuación 3.4). De los valores puede observarse que
se imita efectivamente una mama con una lesión tipo tumor, cuyo coeciente de scattering
reducido es similar al de la mama y cuyo coeciente de absorción es de al menos el doble
de su valor [3, 27, 54] y una lesión tipo quiste, cuyo coeciente de scattering reducido es
cercano a cero y coeciente de absorción es similar al del agua [18,42,45]. Toda la mezcla
4Como ya se mencionó, los fantomas líquidos presentan esta ventaja de poder ajustar sus propiedades
ópticas durante un experimento.
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se coloca en una cubeta de vidrio de 40mm de espesor, y las inclusiones son posicionadas
para proceder a las medidas de interés.
Fantoma µa0(mm−1) µ′s0(mm
−1)
Inclusión tipo A 0.002 ∼ 0
Inclusión tipo B 0.041 0.85
Huésped 0.015 0.91
Tabla 4.14: Propiedades ópticas de fantoma huésped e inclusiones tipoB determinadas por
medidas de transmitancia resuelta en el tiempo, a través del ajuste de las DTOFs descripto
en la Sección 3.2.2.1. Inclusiones tipo A estimadas por extrapolación, coincidentes con las
consideradas en [18,20,42,45].
Para realizar una evaluación de los fantomas, en cuanto a la plausibilidad de ser
utilizados en un experimento tomográco, se procede a una primera localización en el
plano y una caracterización cualitativa realizando una transiluminancia 2D, para obtener
mapas de contraste porcentual CTR(x, y) de la intensidad integrada normalizada, denidos
por la ecuación 3.6, barriendo un área de 50mm× 50mm en el plano (x, y), tomando un
total de 125 DTOFs en posiciones equiespaciadas. El resultado de dichos mapas se presenta
en la Figura 4.19.
(a) (b)
Figura 4.19: Mapas de contraste porcentual CTR(x, y), resultado de transiluminancia 2D
para fantomas líquidos, (a) F1 y (b) F2, referido a la Tabla 4.13.
De los mapas de contraste CTR(x, y) puede observarse que estos son fantomas apropia-
dos para experimentos de óptica difusa. Se pueden distinguir zonas de contraste positivo,
cuyos máximos son coincidentes con las posiciones nominales de las inclusiones tipo A, y
zonas de contraste negativo, cuyo valor mínimo se posiciona en el centro de las inclusiones
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tipo B (posiciones indicadas en la Tabla 4.13). Comparando el valor de contraste negativo
en ambos mapas, se extrae de la escala que ambos son aproximadamente iguales (en el
primer caso es de 26% y en el segundo del 23%). Para el contraste positivo, se encuentra
un valor máximo de 100%, consistente con un cambio de scattering y absorción relativos
considerable, y cuyo valor es del orden del contraste encontrado en experimentos previos
(Sección 4.2.1.3).
Una vez seleccionados estos fantomas, se procede a las medidas de tomografía, em-
pleando el arreglo experimental descripto en el capítulo anterior, en la Sección 3.3. Se
toman las DTOFs en las 1296 combinaciones de fuente-detector: la fuente se mueve en un
total de 16 posiciones barriendo un área de 30 × 30 mm2 y el detector en un total de 81
posiciones barriendo un área de detección de 40× 40 mm2, y se combinan todas ellas.
El resultado del análisis serán las distribuciones espaciales de las propiedades ópticas,
es decir, los valores de coeciente de absorción y coeciente de scattering reducido en las
diferentes posiciones x, y y z. De la reconstrucción tomográca se obtienen 20 matrices
para cada uno de los coecientes, que representan los diferentes cortes en z del fantoma,
equiespaciados en el ancho del bloque (de un espesor s = 40mm). Cada matriz, de 20×20
elementos, es de dimensiones x = 60mm y y = 60mm. El área de reconstrucción es mayor
al área de adquisición de datos, ya que se consideran los fotones cuyas distribuciones de
caminos (husos) se encuentran fuera del área de adquisición de las curvas.
A continuación se presenta la reconstrucción de dos fantomas inhomogéneos: el F1,
cuyo huésped e inclusión son de características ópticas que obedecen la aproximación
difusiva; y el F2, cuyo huésped es difusivo y que contiene dos inclusiones, una de cada
tipo, simulando una mama con dos tipos de lesiones: un quiste (que no cumple con la DA)
y un tumor (referencia: Tabla 4.13).
En la Figura 4.20 se muestra la reconstrucción 3D de las propiedades ópticas obtenidas
para el F1, basada en el modelo de aproximación difusiva, (a) µa y (b) µ′s, en la gura se
ve desde la capa 2 a la 19 (se excluyen las capas correspondientes a las caras del fantoma:
el corte 1 corresponde a la cara de entrada y el corte 20 a la cara de salida).
Como se aprecia de la Tabla 4.14, la inclusión se encuentra posicionada en el centro
del fantoma, y su coeciente de scattering reducido es similar al huésped y su coeciente
de absorción es 2.5 veces mayor.
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(a)
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(b)
Figura 4.20: 18 cortes en z (excluyendo los coincidentes con ambas caras) del fantoma F1,
indicando la distribución en el plano (x, y) de cada corte de (a) µa y (b) µ′s, reconstrucción
3D de las propiedades ópticas basada en la aproximación difusiva.
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Analizando la reconstrucción del parámetro µa, Figura 4.20 (a), logra localizarse una
inhomogeneidad en las 6 capas internas, y en el centro del plano (x, y), en coincidencia
con la presencia de una inclusión en el centro del fantoma, como se observa de la posi-
ción elegida para una inclusión en la Tabla 4.13. Además, se determina correctamente
el tamaño de dicha inclusión: en la dimensión z, considerando que son 6 capas, que es-
tán equiespaciadas, se determina que la inclusión es de extensión de ∼ 10mm, y en el
plano (x, y) también se logra encontrar el tamaño aproximado de la inhomogeneidad (la
extensión del contraste es algunos milímetros mayor ∼ 5mm).
En cuanto a los valores recuperados, el µa del huésped se encuentra entre valores que
uctúan de 0.008mm−1 a 0.01mm−1, mientras que para la inclusión toma un valor máximo
de 0.024 mm−1. Si bien en ambos casos el valor es menor que el presentado en la Tabla
4.14, la relación entre ambos se mantiene, es decir el µa recuperado de la inclusión es
2.5 veces mayor que el del huésped, que es precisamente la característica con la que se
fabrica el fantoma F1, que pretende imitar las condiciones reales de tejido sano y tejido
tumoral [6, 27]. Esta discrepancia en los valores absolutos entre los valores de tabla y los
valores reconstruidos deviene de que los algoritmos de ajuste son diferentes, pudiendo
existir una diferencia en la estimación.
Considerando la reconstrucción del coeciente de scattering reducido, Figura 4.20 (b),
sus valores uctúan en los diferentes cortes entre 0.75 mm−1 y 1.2 mm−1, pero no se
distingue alguna zona en particular, exceptuando los cortes centrales, que presentan al-
gunas zonas muy pequeñas donde µ′s llega a alcanzar un valor de 1.4 mm
−1 que pueden
considerarse como artefactos, interpretándose que no se encuentra ninguna inhomogenei-
dad localizada de scattering diferente al huésped, lo que coincide efectivamente con las
características del fantoma (F1 en la Tabla 4.13).
Estos resultados comprueban que la reconstrucción 3D de las propiedades ópticas del
F1, un fantoma difusivo con una inclusión también difusiva, logra recuperar correctamente
ambas propiedades ópticas. Obtenida esta reconstrucción, se procede a evaluarla para el
F2, cuyo huésped es difusivo y que contiene dos inclusiones, una de cada tipo, posicionadas
según se indica en la Tabla 4.13 y con propiedades ópticas de la Tabla 4.14, obtenidas por
el método de ajuste a la curva teórica (Sección 3.2.2.1). El resultado de la reconstrucción
basada en la DA se observa en la Figura 4.21.
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Figura 4.21: 18 cortes en z (excluyendo ambas caras) fantoma F2, indicando (a) µa y (b)
µ′s, reconstrucción de propiedades ópticas 3D, basada en aproximación difusiva.
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El coeciente de absorción, Figura 4.21 (a), muestra un valor aproximado del huésped
de 0.004 mm−1, dicho valor es tres veces menor al valor determinado por el método de
propiedades ópticas (Tbala 4.14) y de la mitad del valor reconstruido en la tomografía de
F1 (cabe recordar que para ambos fantomas se utiliza el mismo huésped). Adicionalmente,
sólo es posible distinguir algunas zonas de menor absorción localizadas, pero en las capas
cercanas a las caras de entrada y salda, y cuyas posición no coincide con la posición
nominal de ninguna de las inclusiones. Estas zonas pueden interpretarse como artefactos,
que no pueden vincularse a ninguna inhomogeneidad.
Por su parte, el coeciente de scattering reducido, Figura 4.21 (b), muestra una so-
breestimaión de dicho coeciente para todas las capas, y cuyo valor ronda en ∼ 3 mm−1.
En la capas centrales aparecen zonas de valores diferenciados en el centro, pero que no
llegan a tener una forma distinguida (circular, vinculado a las inclusiones presentes).
Es evidente que en esta situación una reconstrucción basada en la DA requiere de
algún tipo de consideración, es decir, deben realizarse correcciones al modelo utilizado.
Es aquí donde debe emplearse la metodología de error de modelo. En la Figura 4.22 se
presenta la reconstrucción de los parámetros ópticos usando dicho método, (a) µa y (b)
µ′s (nuevamente, se muestran los 18 cortes internos en z).
La recuperación de estos dos coecientes muestra una gran mejoría al utilizarse el
error de modelo, evidenciándose la presencia de ambas inclusiones, localizadas según la
Tabla 4.13, y con valores de propiedades ópticas más cercanas a las de la Tabla 4.14.
Más especícamente, la distribución de coeciente de absorción obtenida de la recons-
trucción 3D, usando el error de modelo, a partir de las curvas experimentales obtenidas
para F2, Figura 4.22 (a), representa un huésped de µa = 0.01 mm−1, y en los diferentes
cortes pueden distinguirse dos zonas: una con mayores valores y otra con menores valores,
en coincidencia con la presencia de una inclusión tipo A y otra tipo B, respectivamente.
La primera alcanza valores de hasta 0.005 mm−1, que es un poco mayor al coeciente de
absorción del agua; y la segunda valores de 0.022 mm−1, un poco por debajo del valor
establecido mediante la técnica ajuste de DTOF por transmitancia resuelta en el tiempo,
sin embargo, manteniendo nuevamente la relación de 2.5 veces entre huésped e inclusión.
Si bien logra reconstruir correctamente los valores, no localiza exactamente las inclusiones
en la dirección z, no obstante sí logra hacerlo correctamente en el plano (x, y), donde las
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Figura 4.22: 18 cortes en z (excluyendo ambas caras) fantoma F2, indicando (a) µa y (b)
µ′s. Reconstrucción basada en el error de modelo.
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distribuciones coinciden con las posiciones nominales de las heterogeneidades.
En el caso del coeciente de scattering reducido recuperado, Figura 4.22 (b), se aprecia
una vez más que el valor del fondo (es decir, del huésped), logra recuperarse correctamen-
te, presentando una uctuación entre los valores 0.8mm−1 y 1.2mm−1, como se encuentra
para el F1, también aumentando para los cortes a medida que se acercan al detector.
De particular interés, se observa una zona donde el µ′s es considerablemente menor, al-
canzando valores de 0.4mm−1 y hasta 0.3mm−1. Esta regiones se encuentran localizadas
donde se posiciona la inclusión tipo A (Tabla 4.13), ya que logra visualizarse en las capas
más cercanas a la cara de salida, teniendo una extensión similar a la nominal. Este re-
sultado muestra la capacidad de la reconstrucción de localizar y recuperar la propiedades
ópticas de un quiste embebido en un medio difusivo. Si bien, este valor no es igual al
que se supone, cercano a cero, arroja un buen resultado para este tipo de análisis aquí
implementado. La diferencia podría atribuirse a que la agarosa aporte cierta turbidez al
fantoma resultando de mezclarla con agua destilada. Cabe mencionar además, que para
esta implementación no se contempló ningún cambio en el coeciente de anisotropía g,
tomándose como 0.8 para todos los casos. Considerar un valor diferenciado puede mejo-
rar la corrección. También puede mejorarse con la generación de un mayor número de
muestras aleatorias, disminuyendo los aterfactos mejorando la localización.
Es interesante también destacar que el resultado de la reconstrucción de µ′s reducido
reeja que la inclusión tipo B no se distingue, lo que es de esperar, ya que su valor es el
mismo que el del huésped, como se indica en la Tabla 4.14.
Estos resultados muestran la aplicabilidad del error de modelo, demostrando que es
posible utilizar una reconstrucción tomográca basada en la aproximación difusiva en
medios con heterogeneidades localizadas inmersas que no cumplen con las condiciones
de dicha aproximación, corrigiendo las discrepancias de emplear un modelo que no es el
exacto, realizando correcciones basadas en la RTE (modelo que describe apropiadamente
el transporte de la luz en estos medios, pero cuyo costo computacional es mucho mayor).
Esto representa una primera corroboración experimental del error de modelo aplicado al
algoritmo de reconstrucción de un sistema de tomografía óptica.
Capítulo 5
Conclusiones
En el desarrollo de esta tesis se presentó un estudio sobre fantomas difusivos con in-
clusiones difusivas y no difusivas, como evaluación de experimentos de óptica biomédica,
empleando técnicas de onda continua y resueltas en el tiempo. Las medidas experimen-
tales se realizaron bajo dos esquemas: topográco y tomográco. El primero, brindó una
localización en el plano de las heterogeneidades inmersas y un análisis cualitativo de las
mismas, permitiendo probar arreglos experimentales ya establecidos en el grupo de inves-
tigación. El segundo, proveyó una caracterización especíca de los medios en estudio a
través de una reconstrucción en tres dimensiones de las propiedades ópticas de un fanto-
ma huésped difusivo con inclusiones de dos tipos: difusiva y no difusiva, lo que representa
además una evaluación experimental del método de error de modelo.
Más especícamente, se analizaron diferentes tipos de fantomas, empleando diversos
materiales para su fabricación. Se estudiaron fantomas homogéneos líquidos, sólidos a
base de geles y sólidos de resinas epoxy. Se realizó un estudio de linealidad de propiedades
ópticas con las proporciones de los componentes utilizados, probando el uso de diferentes
agentes. Respecto a los fantomas a base de agua, se evaluó el uso de una tinta de impresora
(agente absorbente) por primera vez utilizada para este n, representando una alternativa
superadora a las tintas chinas empleadas por la comunidad. También, se evaluaron dos
agentes dispersores. Adicionalmente, se comprobó que si bien los fantomas sólidos son
más versátiles para su manejo en diferentes esquemas de medición, los líquidos son más
conables para reproducir las propiedades ópticas, presentando una buena linealidad en su
comportamiento con los correspondientes agentes, absorbente y dispersor, siendo además
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de simple fabricación y de muy bajo costo.
Respecto a la localización de las inclusiones en el plano, es decir, medidas topográcas,
se trabajó con tres tipos de fantomas heterogéneos, empleando las técnicas desarrolladas
en el grupo de investigación donde se realizó esta tesis, para fantomas difusivos con especial
interés en la evaluación de los resultados en presencia de inclusiones poco y nada difusivas.
Se logró constatar la aplicabilidad de las técnicas de transmitancia de campo completo
y transiluminancia para fantomas difusivos, con heterogeneidades localizadas traslúcidas.
Además, fue posible contrastar los resultados de ambas técnicas, conduciendo a resultados
concordantes.
Los fantomas sólidos a base de agua con inclusiones líquidas se fabricaron mediante
el uso de la esfericación inversa (una técnica de la cocina molecular), por primera vez
utilizada para este n. Estos fantomas se pusieron a prueba con las técnicas topográcas
desarrolladas a lo largo de este trabajo. De manera adicional, se realizaron simulaciones de
Monte Carlo, con el n de obtener resultados numéricos equivalentes a los experimentales
para el caso de las imágenes de transmitancia de campo completo. Si bien, existen algunas
discrepancias entre los resultados, se pudo comprobar de manera independiente la validez
del uso de este tipo de fantomas. Fue posible determinar que son aptos para experimentos
de óptica difusa
Comparando los resultados de los experimentos topográcos para los tres tipos de
fantomas heterogéneos, líquidos, sólidos a base de agua y sólidos construidos de resinas, se
determinó que los líquidos presentan la ventaja de poder manipular diferentes parámetros
de manera dinámica y más controladamente, pudiendo elegirse con la suciente conanza,
siendo útiles como las primeras evaluaciones. Sin embargo, si bien sus propiedades ópticas
no son fácilmente manipulables, y depende en gran medida del proceso de elaboración, los
fantomas sólidos son de relevancia y de mucha utilidad dada la versatilidad de su manejo
en los diferentes esquemas de medición.
En cuanto a las medidas tomográcas, se trabajó con dos tipos de fantomas, ambos con
el mismo huésped difusivo: uno con una inhomogeneidad difusiva (imitando una mama
con una lesión tipo tumor) y el otro con una de cada tipo, difusiva y no difusiva (imitando
una mama con dos lesiones, un tumor y un quiste). Esta primera evaluación se llevó a
cabo sobre fantomas líquidos con inclusiones sólidas, ya que, como fuera determinado en
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el estudio previo, presentan las ventajas de manipulación de propiedades ópticas y de la
posibilidad de modicar las inclusiones durante un mismo conjunto de medidas.
Para ambos, se tomaron las medidas resueltas en el tiempo, y se procedió a la re-
construcción de los parámetros ópticos en todo el volumen de estudio, basada en la apro-
ximación difusiva. Para el primer caso, los resultados muestran una buena recuperación
de ambos coecientes y la correcta localización de la inclusión. Para el segundo caso,
los resultados muestran que no es posible recuperar las características del fantoma sólo
empleando la reconstrucción basada en la aproximación difusiva, por lo que fue necesario
tener mayores consideraciones.
Esto implicó implementar el error de modelo para corregir las discrepancias en la re-
construcción por utilizar la aproximación difusiva en un volumen con regiones localizadas
donde ésta no es válida (que es precisamente el caso de quistes en mamas) en lugar de
utilizar el modelo más exacto de la ecuación de transferencia radiativa. Se encontró que
el error de modelo es aplicable a medidas experimentales realizadas sobre fantomas en
un esquema de tomografía óptica, ya que fue posible detectar, localizar y caracterizar
ópticamente las inclusiones de manera correcta, lo que representa una comprobación ex-
perimental del mismo. La discrepancias pueden atribuirse a errores en el posicionamiento
de las inclusiones, a una necesidad de un conjunto mayor de muestras aleatorias, a la
contemplación de un factor de anisotropía diferente para las inclusiones traslúcidas. Estas
consideraciones son algunas de las propuestas de continuidad de este trabajo. Desde el pun-
to de vista experimental, es deseable (o necesario) aumentar el número de combinaciones
fuente-detector. Esto implica por otro lado, acceder a centros de cómputo más sostica-
dos, ya que el costo computacional aumenta fuertemente en forma no lineal. El error de
modelo puede ser considerado además para corregir errores de discretización, pudiendo
combinarse las correcciones de la teoría utilizada, reduciendo así el tiempo de cómputo.
Otra propuesta de trabajo futuro, se enfoca en la aplicación en clínica veterinaria, estu-
diando animales pequeños infectados y que desarrollen quistes hidatídicos, evaluando la
evolución de diferentes drogas para el tratamiento de la enfermedad de hidatidosis.
Se pudo contribuir a uno de los objetivos generales del grupo de investigación de Óptica
Biomédica (IFAS-CIFICEN-UNCPBA) donde este trabajo de tesis fue desarrollado, de
estudio de propagación de luz en medios biológicos, para el desarrollo de una técnica de
118
diagnóstico por imágenes basadas en radiación inocua, luz infrarroja. De este trabajo de
tesis doctoral resultaron dos publicaciones internacionales [20, 51] y comunicaciones en
congresos.
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